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“ANÁLISIS DE SENSIBILIDAD EN SIMULACIONES DE ANEURISMAS CEREBRALES
CONSIDERANDO INTERACCIÓN FLUIDO ESTRUCTURA”

El presente trabajo de tı́tulo 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

metodologı́a de simulación de la mecánica de aneurismas cerebrales desarrollada en trabajos anteriores

([4],[5]) en los siguientes sentidos: crear una metodologı́a de reconstrucción para dotar a las geometrı́as

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 condición de salida

del flujo y el espesor de la pared. El primer objetivo se logró en colaboración con Rojo [2]. Para cumplir el

segundo objetivo, se seleccionó uno de los nueve casos reconstruidos en este trabajo de tı́tulo 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 proporción en que diferı́an los resultados al variar los

parámetros mecánicos antes mencionados. Se concluyó que la utilización de un modelo elástico equivalente

sobre un cuerpo de espesor variable es suficientemente buena aproximación para simular la mecánica de la

pared arterial. Por otro lado, se concluyó que los resultados fluidodinámicos están fuertemente influenciados

por la creación de flujo secundario producto de la curvatura de la vasculatura precedente al aneurisma. Al

realizar las simulaciones, se debe considerar al menos un sifón suficientemente curvo en la geometrı́a.

Los resultados de las simulaciones FSI indican que las diferencias más grandes que se producen al variar

cualquier parámetro se hallan en el sólido, de hecho los resultados fluidodinámicos, en su gran mayorı́a, no

superan el 10 %. Por otro lado, el parámetro que genera mayor sensibilidad en los resultados es el espesor

de la pared. Esta variable produce diferencias cercanas al 60 % en el sólido, mientras que la variación de la

condición de presión o la elasticidad de la pared, tan sólo producen diferencias del orden del 30 %.

Por lo tanto, se concluye que la simulación más precisa desarrollada es la FSI que considera modelo de

pared elástica Seshaiyer equivalente, presión normal a la salida y espesor de pared variable. En general, bajo

esta metodologı́a 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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Agradezco encarecidamente a mi profesor guı́a Sr. Álvaro Valencia M. por toda su buena disposición,

confianza y apoyo en el desarrollo de este trabajo de tı́tulo.

Agradezco profundamente a los muchos maestros que he tendido en la vida, que de una u otra man-

era han dejado su huella en mı́ y me han ayudado en mi formación como persona, cristiano y profesional. A

mis profesores del Colegio Superior del Maipo, del Instituo Nacional, de la escuela de Injenerı́a de la Uni-

versidad de Chile y a los hermanos de la Comunidad Adsis, mis más sinceros agradecimientos. En especial,

muchas gracias a los Srs. Luis Arancibia, Rafael Labarca, Fermı́n Marrodán y Leonardo Sánchez por ser

unas magnı́ficas personas y fuentes de inspiración para tantos desde los más diversos ámbitos de la vida.
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esfuerzo principal máximo en el aneurisma y fondo durante dos ciclos cardiacos (1.71 [s]). . 99

4.23. Simulación 2. Primera deformación principal en función del tiempo para los puntos de
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esfuerzo principal máximo en el aneurisma y fondo durante dos ciclos cardiacos (1.71 [s]). . 105

4.33. Simulación 3. Primera deformación principal en función del tiempo para los puntos de
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control definidos en el aneurisma para la diástole (0.96 [s]). . . . . . . . . . . . . . . . . . . 123

4.60. Simulación 6. Distribución de la magnitud de la velocidad en cada uno de los planos de

control definidos en el aneurisma para la sı́stole (1.16 [s]). . . . . . . . . . . . . . . . . . . 123

4.61. Simulación 6. Distribución de la velocidad en cada uno de los planos de control definidos en
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5.34. Velocidad máxima en el plano de entrada arterial en función de la caı́da de presión máxima
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Capı́tulo 1

Introducción

1.1. Antecedentes Generales

Un aneurisma es un defecto de la vasculatura humana que se manifiesta como una dilatación anormal

o como un englobamiento de cierta región provocada por el debilitamiento de la pared del vaso sanguı́neo.

Existen regiones del aparato circulatorio donde preferentemente se desarrollan aneurismas: el cı́rculo de

Willis en la base del cerebro, la arteria Aorta en la región abdominal, la arteria poplı́tea en las piernas, la

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

Dentro del universo de aneurismas, los intracraneales representan uno de los tipos más riesgosos y de

más difı́cil tratamiento. Referente a su patogénesis aún no hay un acuerdo generalizado entre los especialistas

acerca del mecanismo de aparición de estos defectos vasculares, sin embargo la mayorı́a concuerda en que las

caracterı́sticas mecánicas de la pared tienen una influencia decisiva en su génesis. Circunstancias especı́ficas

que pueden contribuir a la aparición de aneurismas cerebrales son: lesiones craneales, alta presión arterial,

infección, tumores, arterioesclerosis y otras enfermedades vasculares, fumar cigarrillos, beber alcohol y el

abuso de drogas, en particular, el de cocaı́na.

Los aneurismas pueden estallar y sangrar dentro del cerebro, causando complicaciones serias como la

hemorragia subaracnoı́dea, daño nervioso permanente, o ambos. Estas complicaciones pueden causar paráli-

sis, invalidez, trastornos neurológicos 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 común 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 mecánico, 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 tensión sobre

su pared es proporcional a la presión interna y al radio del aneurisma, e inversamente proporcional a su

espesor. Ahora bien, si existiera una dilatación o una reducción de espesor en el aneurisma, la tensión en

la pared crecerı́a, lo que generarı́a una consecuente dilatación y reducción de espesor y ası́ hasta provocar

el rompimiento de la malformación. Se estima que alrededor del 5 % de la población tiene un aneurisma

en su cabeza, pero tan solo el 0.01 % de la población presenta un cuadro de hemorragia subaracnoı́dea. Sin

embargo, una vez presentado el cuadro, el 12 % de los pacientes muere antes de recibir atención médica,

el 40 % muere luego de un mes y un tercio de los sobrevivientes queda con graves daños neurológicos. En

conclusión, 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 fı́sicos y biológicos depende esta divergencia en el comportamiento del ciclo

de vida de los aneurismas cerebrales, es de vital importancia para poder bajar cada vez más la prevalencia de

muertes debidas a esta complicación.
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1.2. Motivación

La idea de que es posible predecir la ruptura de aneurismas cerebrales, para mejorar ası́ el pronóstico de

esta enfermedad, es suficiente aliciente para que un gran número de cientı́ficos hayan tomado el desafı́o de

desarrollar la teorı́a y modelar la mecánica de aneurismas cerebrales.

Los esfuerzos han estado enfocados en modelar correctamente las condiciones fı́sicas del problema, tanto

la hemodinámica, como la mecánica de las paredes arteriales. Además, los resultados de estos trabajos han

permitido realizar simulaciones numéricas más realistas de este fenómeno. En esta lı́nea se enmarca el trabajo

investigativo del profesor Álvaro Valencia, quien durante los últimos años ha atacado esta arista del problema.

A la fecha las simulaciones más complejas que se han desarrollado en el laboratorio del profesor Valencia

son las FSI con modelo de pared elástica y fluido no newtoniano. También, se han realizado simulaciones con

modelos constitutivos complejos de la pared arterial y de aneurisma, pero sin considerar interacción fluido

estructura.

Sin embargo, en las simulaciones realizadas en el laboratorio, aún no se han considerado ciertas condi-

ciones fı́sicas que podrı́an afectar los resultados. Entre ellas cabe mencionar el espesor variable de las

geometrı́as, el largo de la vasculatura precedente al aneurisma y la presión intracraneal.

En este contexto surge la inquietud de realizar un análisis de sensibilidad de los resultados de las si-

mulaciones para ciertos parámetros de interés, con el fin de estimar las divergencias en los resultados. Esta

metodologı́a 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 , ası́, ponderar su relevancia en el

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

1.3. Objetivos

1.3.1. Objetivo general

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

siderando interacción fluido-estructura (FSI). Se variarán tanto parámetros geométricos, como mecánicos.

1.3.2. Objetivos especı́ficos

Reconstruir nuevos casos de aneurismas tomados de la base de datos del Instituto de Neurocirugı́a Dr.

Asenjo, utilizando la metodologı́a descrita por Morales [1], para acrecentar el número de casos reales

disponibles en la base de datos del laboratorio .
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Seleccionar cuidadosamente un cierto número de aneurismas reconstruidos desde la base de datos del

laboratorio conjuntamente con Rojo [2], para realizar las simulaciones especı́ficas de cada memoria

sobre los mismos casos, con el fin de poder comparar los resultados obtenidos bajo la metodologı́a

especı́fica de cada trabajo de tı́tulo. Cabe señalar que por selección cuidadosa se entiende una selección

que evalúe, a priori, si es factible realizar una simulación completa sobre la geometrı́a o no (FSI y

estructural).

Realizar un estudio estadı́stico previo sobre la influencia en la ruptura de aneurismas de parámetros

geométricos y mecánicos, recopilando la información de las memorias de Morales [1], Torrens [3],

Ledermann [4], Araya [5] y Muñoz [6].

Simular la hemodinámica de los aneurismas seleccionados, incluyendo la interacción fluido-estructura.

Obtener datos fluidodinámicos-estructructurales de interés, tanto en términos temporales como es-

paciales, para la determinación de la sensibilidad de los resultados de las simulaciones frente a la

variación de parámetros geométricos y mecánicos.

1.4. Alcances

Reconstrucción de 9 nuevas geometrı́as de aneurismas utilizando la metodologı́a desarrollada por

Morales [1], con los alcances realizados por Ledermann, Araya y Muñoz en sus trabajo [4].

En primer término, no se utilizarán modelos complejos para modelar el material de las arterias.

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

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

Se variarán tanto los parámetros geométricos de espesor de pared y longitud de la vasculatura prece-

dente al aneurisma, como modelos constitutivos de pared arterial, en particular se variará el módulo

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

Se simulará la hemodinámica FSI mediante la metodologı́a general desarrollada por Ledermann [4] y

optimizada por Araya [5]. Además, se implementará la metodologı́a desarrollada por Muñoz [8] para

el perfil de velocidad en la entrada de la arteria. Se desarrollará una nueva metodologı́a que permita

introducir a la simulación la diferencia entre el espesor de arterias y aneurismas, como sus diferentes

modelos constitutivos.

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

Esto implica que el modelamiento del fenómeno está limitado por lo que permite realizar el software.
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Validación de metodologı́as anteriormente desarrolladas, tanto en la reconstrucción de las geometrı́as,

como en la implementación del perfil de velocidades Wommersley en la entrada de la geometrı́a y en

la simulación FSI en ADINA.
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Capı́tulo 2

Antecedentes

2.1. Antecedentes Biológicos

2.1.1. Generalidades

Los aneurismas cerebrales son dilataciones focalizadas de la pared arterial que ocurren en bifurcaciones

o ramas del cı́rculo de Willis. Las arterias cerebrales se clasifican dentro de las arterias musculares, las cuales

están constituidas por tres capas, desde la más exterior a la más interior son: adventicia, media e ı́ntima [9].

La adventicia es rica en colágeno, en tanto que la media es una capa prominentemente muscular, mientras

que la ı́ntima es una capa elástica que está diseñada para soportar las presiones pulsantes del flujo sanguı́neo.

Además, la ı́ntima posee un recubrimiento interior de células endoteliales y las capas ı́ntima y media se

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

figura 2.1.

Figura 2.1: Esquema de una arteria muscular mostrando sus capas.
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Según 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

dilatación 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 ı́ntima 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 según su ubicación en: terminales, laterales y de bifurcación. La historia natural de los

aneurismas puede dividirse en tres etapas: patogénesis, alargamiento y ruptura. En general, esta enfermedad

no presenta sı́ntomas hasta bien avanzada su evolución, se estima que éstos no aparecen hasta que el diámetro

del aneurisma ha llegado a unos 6-11 mm [9]. Alcanzada esta condición el riesgo de rompimiento es muy

alto.

Figura 2.2: Tipos de aneurismas.

En la etapa de ruptura se pueden presentar dos situaciones, la primera de ellas es el rompimiento

catastrófico del aneurisma, con el consecuente sangramiento al interior del cerebro. Esta situación desen-

cadena el cuadro llamado hemorragia sub-aracnoı́dea (HSA), la cual en casi todos los casos es fatal o muy

grave. La segunda situación posible es la de un sangrado menor, el cual es sellado naturalmente a través

de un parche de fibrina, el cual, posteriormente, generará un trombo. Luego de ocurrido lo anterior, es muy

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

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 población 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. Anatomı́a

Como ya se ha dicho, la vasta mayorı́a de aneurismas cerebrales está asociada a la vasculatura del cı́rculo

de Willis, el cual se ubica en la base del cerebro. En la figura 2.3, se muestra la ubicación del cı́rculo de Willis

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

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

Figura 2.4: Esquema de la vasculatura del cı́rculo de Willis y sus alrededores.
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La sangre es suministrada al cı́rculo de Willis a través de las arterias carótidas internas y vertebrales,

siendo la primera la dominante. El arreglo de arterias del cı́rculo de Willis permite que si alguna de las

arterias vertebrales o carótidas internas están bloqueadas, igualmente las demás arterias del cı́rculo reciban

sangre.

Desde un punto de vista ingenieril es importante contar con una estimación de las dimensiones del cı́rculo

de Willis, con esto se podrı́a tener una estimación del orden de magnitud de las demás magnitudes fı́sicas

involucradas en el problema. La figura 2.5 muestra las dimensiones promedio de la vasculatura del cı́rculo

de Willis.

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

milı́metros. Los números al interior de las arterias representan estimaciones de sus diámetros.
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2.1.3. Incidencia

La detección de aneurismas se concentra entre personas que se encuentran entre la cuarta y sexta década

de vida. En pacientes menores a 40 años, el desarrollo de aneurismas es más común en hombres, sin embargo,

sobre los 40 años 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 cı́rculo 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 aún más radical, reportan

una prevalencia del 96 % para la sección 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 cı́rculo de Willis y

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

Figura 2.6: Localización y número de casos rotos en el cı́rculo de Willis en el estudio de Wilson G. et al, 1954.
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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 está regida por leyes fı́sicas y

biológicas complejas, hoy en dı́a no existe acuerdo generalizado sobre cuales son especı́ficamente los factores

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

Se sabe que los aneurismas cerebrales son más comunes que en todas las otras arterias musculares, se

postula que esta mayor prevalencia tiene relación con que en general las paredes arteriales son más delgadas,

contienen mucho menos elastina y no poseen una capa externa elástica que las soporte [9]. Por otro lado, las

arterias cerebrales son muy propensas a generar ciertos tipos de defectos: los ’cojines ı́ntimos’(intimal pads)

y los defectos mediales (medial defects). Un cojı́n ı́ntimo corresponden a un engrosamiento localizado de la

capa ı́ntima, mientras que un defecto medial corresponde a la pérdida localizada de la capa elástica intermedia

que une las capas ı́ntima y media. Estos defectos, por lo general, se presentan en la cúspide (ápex) 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 únicas variables explicativas para la formación de aneurismas. Se sabe que existen otros factores

de riesgo como alta presión arterial, herencia genética, consumo de sustancias especı́ficas, arterioesclerosis,

hemodinámica, 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 ı́ntima 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 aún en el cuello. En la figura 2.7 se ilustra la histologı́a de

las paredes de arterias cerebrales, de aneurismas y de defectos, además se presentan en la misma figura

estadı́sticas de las zonas de ruptura.

En cuanto al proceso de crecimiento de aneurismas poco se sabe, se postula que ciertas inestabilidades

en el sólido pueden facilitar el crecimiento acelerado de la malformación, como también la presencia de

resonancias hemodinámicas, 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 cirugı́as

[9]. En estas circunstancias, los pacientes están bajo la influencia de drogas que bajan su presión 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, avaları́a la hipótesis de que un posible efecto de resonancia generarı́a el

crecimiento de este tipo de aneurismas. Sin embargo, los cientı́ficos todavı́a buscan los fundamentos teóricos

y experimentales para avalar las hipótesis antes descritas, se trabaja intensamente en la búsqueda de modelos

que expliquen la dinámica de paredes arteriales y hemodinámica en el desarrollo y ruptura de aneurismas

intracraneales.

Figura 2.7: Histopatologı́a de aneurismas y estadı́sticas de zonas de ruptura.
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2.2. Antecedentes Metodológicos

2.2.1. Reconstrucción de Casos Reales

Para poder llevar a cabo una simulación fluidodinámica 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 exámenes en diferentes pacientes, entregada por el Instituto de Neurocirugı́a Dr. Asenjo

(INCA). Los exámenes son obtenidos mediante un Angiógrafo Rotacional 3D Phillips Integris Allura, como

el que se muestra en la figura (2.8).

Figura 2.8: Angiógrafo 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

simulación ADINA, se debe realizar una minuciosa reconstrucción de cada caso para obtener un archivo

adecuado para realizar la simulación. La metodologı́a desarrollada por Morales y optimizada por Leder-

mann, Araya y Muñoz permite realizar esta tarea en un par de horas. La metodologı́a cuenta de 4 etapas,

estas son:

1. Limpieza de Geometrı́as

2. Obtención de Contornos

3. Regeneración de geometrı́a

4. Escalamiento de geometrı́a y obtención de archivo parasolid utilizable en ADINA.
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2.2.2. Simulación Numérica FSI

En el análisis de la interacción fluido-estructura (FSI), se pretende simular la interacción entre un fluido

que escurre o está contenido en un sólido deformable, donde las fuerzas que ejercen el uno sobre el otro

generan una dinámica que posibilita determinar la mecánica del problema acoplado.

El problema central en la implementación de un algoritmo eficiente para la simulación FSI radica en

la descripción cinemática correcta del continuo. Existen dos descripciones del continuo: la Euleriana y la

Lagrangeana. En la descripción Euleriana, se define cierta región del espacio y se consideran las variables

cinemáticas y dinámicas sobre las partı́culas que instantáneamente se encuentran en esa región. Con este

tipo de descripción 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 descripción Lagrangeana, se

consideran las ecuaciones cinemáticas y dinámicas de cada elemento de masa que compone el continuo. Esta

descripción es frecuentemente utilizada en el campo de la mecánica de sólidos y maneja con relativa facilidad

las superficies libres y las interfaces. Los algoritmos ALE (Arbitrary Lagrangian-Eulerian Methods), que se

utilizan profusamente en la simulación 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

interacción del flujo sanguı́neo en el interior de arterias cerebrales con aneurismas. El programa ADINA, en

una simulación FSI, considera un sistema de referencia Lagrangeano para el sólido y un sistema de referencia

ALE para el fluido, con esto consigue manejar la superficie deformable del fluido [13].
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ANÁLISIS DE SENSIBILIDAD EN SIMULACIONES DE ANEURISMAS CEREBRALES CONSIDERANDO INTERACCIÓN FLUIDO ESTRUCTURA

2.3. Hemodinámica

2.3.1. Ecuaciones de Navier-Stokes

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

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

∂ρ

∂ t
+∇ · (ρ−→ν ) = 0 (2.1)

∂ρ
−→
ν

∂ t
+∇ · (ρ−→ν −→ν T −−→τ ) =

−→
f B (2.2)

En las ecuaciones (2.1) y (2.2), ρ es la densidad del fluido, t el tiempo, −→ν el vector velocidad, −→τ el

tensor de esfuerzos y
−→
f B el vector de fuerzas externas actuantes sobre el fluido. El tensor de esfuerzos se

define por la siguiente ecuación:

−→
τ =−(p+λ∇ ·−→ν )I +2µe (2.3)

En la ecuación (2.3) p representa la presión, λ es un segundo coeficiente de viscosidad, I es la matriz

identidad, µ la viscosidad dinámica y e = 1
2(∇−→ν +∇

−→
ν T )

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

∇
−→v = 0 (2.4)

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

velocidad del fluido es U y la velocidad de propagación del sonido en el medio es c, entonces;

Ma =
U
c

(2.5)

Luego, si Ma << 1 entonces se puede considerar el fluido como incompresible. En el caso de la hemodinámi-

ca en la vasculatura cerebral, esta aproximación es razonable, puesto que la velocidad que alcanza la sangre

en estas zonas es alrededor de tres órdenes de magnitud más pequeñas 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:

∇ ·−→ν = 0 (2.6)

ρ
∂
−→
ν

∂ t
+∇ · (ρ−→ν −→ν T −−→τ ) =

−→
f B (2.7)

−→
τ =−pI +2µe (2.8)
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2.3.2. Caracterización de Flujo Laminar

Para determinar si un fluido está en régimen laminar o turbulento se debe considerar su número de

Reynolds. El número de Reynolds es un parámetro adimensional que se calcula a través de la ecuación (2.9).

Re =
ρ v̄D

µ
(2.9)

En la ecuación (2.9), D es el diámetro hidráulico de la tuberı́a donde escurre el fluido, v̄ la velocidad

media del flujo en una sección y µ la viscosidad dinámica del fluido. Una cota inferior para el comienzo

del régimen turbulento en cañerı́as es Re = 2000 [15], por esto se considera que todo fluido que exhibe un

número de Reynols menor a este valor desarrollará un régimen laminar. Para el caso de la sangre fluyendo a

través de la vasculatura cerebral se consideran los siguientes valores de referencia [14]: ρ = 1050 [kg/m3],

D = 3 [mm], v̄ = 0,5 [m/s] y µ = 0,003 [Pa · s]. Con estos valores se obtiene Re = 525 < 2000, por lo que se

considera al flujo sanguı́neo dentro de la vasculatura cerebral en régimen laminar.

2.3.3. Hipótesis de Fluido no-Newtoniano

En gran parte de la vasculatura del cuerpo humano es bastante razonable considerar el flujo sanguı́neo

como Newtoniano [15], debido a que el tamaño de las partı́culas en suspensión en la sangre (plasma) es

4-5 órdenes de magnitud más pequeño que el radio de las arterias, ası́ el comportamiento de la sangre se

asemejarı́a al del de un continuo ideal. Sin embargo, en el cerebro, los diámetros de los vasos sanguı́neos se

reducen drásticamente en comparación con el resto de la vasculatura, por lo que aplicar la hipótesis de fluido

Newtoniano puede no ser realista. Para modelar de mejor forma el efecto no-Newtoniano del flujo sanguı́neo

se utiliza comúnmente el modelo de Carreau. En este modelo la viscosidad del fluido no es constante y

depende de la tasa de deformación del fluido. La ley que gobierna los fluidos de Carreau está dada por la

ecuación (2.10).

µ(γ̇) = µ∞ +(µ0−µ∞) · (1+A · γ̇2)n (2.10)

En la ecuación (2.10) µ0, µ∞, A y n son constantes del modelo, propias de cada fluido y γ̇ es la tasa de

deformación. Es claro que los efectos no-Newtonianos comienzan a hacerse patentes cuando γ̇2 >> 1
A , de lo

contrario, el fluido se comportará como Newtoniano.

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

serán utilizados en las simulaciones FSI aquı́ consideradas y se muestran en la tabla 2.1.
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Cuadro 2.1: Parámetros de Carreau para el Flujo Sanguı́neo

Parámetro Valor Unidades

Densidad 1050 [kg/m3]

µ∞ 0,00345 [Pa · s]

µ0 0,056 [Pa · s]

Coeficiente de Carreau A 10,976 -

Coeficiente de Carreau n -0,3216 -
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2.4. Fundamentos de Mecánica de Sólidos

La mecánica de sólidos es una rama de la mecánica que estudia el comportamiento de los materiales en

estado sólido, más precisamente, el comportamiento reológico de los materiales, es decir, la forma en que

los materiales se deforman bajo la acción de fuerzas.

La hipótesis básica de esta ciencia, al igual que en la mecánica de fluidos, es la de continuidad. Fı́sica-

mente, esta hipótesis se traduce en asumir que el comportamiento macroscópico del sólido no cambia con el

tamaño del material considerado.

El desarrollo de la mecánica de sólidos 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 entregarán antecedentes de manera muy introductoria, solo con el

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

La mecánica de sólidos trata de encontrar relaciones entre cuatro entidades fı́sicas: fuerzas externas e

internas, desplazamientos y deformaciones.

Las relaciones entre las entidades anteriormente mencionadas se han agrupado en tres conjuntos. La

relación entre fuerzas y esfuerzos han dado origen a la teorı́a de los esfuerzos, la cual es completamente

independiente de la composición del material, excepto por el hecho de la aceptación de la hipótesis de

continuidad. Por otro lado, las relaciones entre desplazamiento y deformación, basadas en condiciones de

compatibilidad cinemática, dan origen a la teorı́a de la deformación. Por último, las relaciones que se estable-

cen entre esfuerzos y deformaciones son llamadas leyes constitutivas; expresiones analı́ticas que modelan el

comportamiento reológico 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 aproximación fenomenológica, debido a la imposibilidad de realizarlo a través

de un proceso deductivo. De aquı́ la evidente necesidad de llevar a cabo experimentos para caracterizar el

comportamiento del material.

Por último, la mayor parte de los antecedentes que se presentarán a continuación 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 fı́sica que se define como la razón entre la fuerza actuando sobre una

superficie y su área. De acuerdo a la definición anterior, sobre todo cuerpo en el cual actúa 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 cúbica

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

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

Sobre una cara cualquiera del cubo, a priori, la dirección del esfuerzo es arbitraria. La descomposición

del esfuerzo según los ejes coordenados crea la distinción 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 condición

de estaticidad solo hace necesario describir el estado de esfuerzos en tres caras y con 6 constantes. Ası́ se

puede establecer el tensor de esfuerzos de Cauchy como:


σx τxy τxz

τyx σy τyz

τzx τzy σz

= TC (2.11)

Algunas propiedades del tensor de Cauchy:

t(x,n) = [TC(x)]n (2.12)

∇TC(x)+ f (x) = ρa(x) (2.13)

TC(x) = T T
C (x) (2.14)
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Donde la variable dependiente x representa un punto del espacio, n una dirección arbitraria, f (x) el vector

con las fuerzas externas actuantes en el cuerpo, ρ la densidad del material y a(x) el vector de aceleración. La

ecuación 2.13 es la segunda ecuación de Newton aplicada al elemento infinitesimal.

El tensor de esfuerzos de Cauchy es simétrico (de ahı́ que se necesitan sólo 6 valores para caracterizarlo).

Como toda matriz simétrica puede ser diagonalizada. Fı́sicamente, la diagonalización 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 según se orientan las direcciones principales que hacen posible la anulación

de los esfuerzos de corte.

La ecuación caracterı́stica que permite encontrar los esfuerzos principales se presenta a continuación:

−σ
3 + I1σ

2− I2σ + I3 = 0 (2.15)

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

I1 = σ1 +σ2 +σ3 (2.16)

I2 =

∣∣∣∣∣ σx τxy

τyx σy

∣∣∣∣∣+
∣∣∣∣∣ σx τxz

τzx σz

∣∣∣∣∣+
∣∣∣∣∣ σy τyz

τyz σz

∣∣∣∣∣ (2.17)

I3 =

∣∣∣∣∣∣∣∣
σx τxy τxz

τyx σy τyz

τzx τzy σz

∣∣∣∣∣∣∣∣ (2.18)

Por convención, los esfuerzos principales se ordenan de mayor a menor, con subı́ndices 1,2 y 3. Si algún

esfuerzo principal es positivo, entonces el material se encuentra en tracción según su dirección principal

asociada; por el contrario, si algún esfuerzo principal es negativo, entonces el material se encuentra en com-

presión según la dirección principal correspondiente.

Ahora bien, el tensor de esfuerzos se puede considerar como un sistema de fuerzas en equilibrio, el cual

está sujeto a subdividirse en subsistemas. Cuando se trata de desarrollar la teorı́a para materiales isotrópicos

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 isotrópico solo depende

de la componente isotrópica del tensor, definida por:
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
σm 0 0

0 σm 0

0 0 σm

 (2.19)

σm =
σx +σy +σz

3
(2.20)

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

como:


σx τxy τxz

τyx σy τyz

τzx τzy σz

=


σm 0 0

0 σm 0

0 0 σm


︸ ︷︷ ︸

Isotropico

+


σx−σm τxy τxz

τyx σy−σm τyz

τzx τzy σz−σm


︸ ︷︷ ︸

Desviatorio

(2.21)

Una consideración importante en el desarrollo de la teorı́a de esfuerzos es la obtención del estado de

esfuerzos en un elemento octaédrico regular inclinado según 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 relación con las direcciones principales.
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Desarrollando los cálculos para obtener el esfuerzo normal (σoct) y de corte (τoct) en las caras del octaedro

se obtiene:

σoct =
σ1 +σ2 +σ3

3
=

σx +σy +σz

3
=

I1

3
= σm (2.22)

τoct =
1
3

√
(σx−σy)

2 +(σx−σz)
2 +(σy−σz)

2 +6
(
τ2

xy + τ2
xz + τ2

yz
)

(2.23)

Lo notable del resultado es que el esfuerzo normal octaédrico sólo depende de la parte isotrópica del

tensor de deformación, mientras que el esfuerzo de corte octaédrico sólo de la parte desviatoria. Para el caso

del esfuerzo normal esta afirmación 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 alterarı́a 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 teorı́a de plasticidad de la máxima energı́a de

distorsión de Von Mises. En esta teorı́a se afirma que la deformación plástica no ocurre mientras el esfuerzo

efectivo o de Von Mises(σe) cumpla que:

σe =
1√
2

√
(σx−σy)

2 +(σx−σz)
2 +(σy−σz)

2 +6
(
τ2

xy + τ2
xz + τ2

yz
)

=
3√
2

σoct ≤ σY (2.24)

Donde σY es el esfuerzo de fluencia del material. Este criterio se ajusta muy bien al analizar materiales

dúctiles relativamente isotrópicos, como el acero, puesto que permite predecir con una buena precisión los

resultados experimentales y es clave en el desarrollo de teorı́as microscópicas de fluencia apropiadas para

este tipo de materiales. Sin embargo, para el caso analizado en este trabajo de tı́tulo este criterio puede no

resultar útil debido a la naturaleza diferente del material considerado.

Para el caso del material arterial, el cual es más parecido a un polı́mero 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 según una dirección. Este hecho hace presumir que un criterio

más adecuado para estudiar este caso puede ser considerar el mayor esfuerzo principal bajo tensión, puesto

que esta magnitud da cuenta, justamente, de cuál es el mayor esfuerzo de tracción asociado a alguna dirección

que cruza al punto material. Es por esto que en el desarrollo de este trabajo de tı́tulo se considerará este

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

Finalmente, solo cabe recalcar que la teorı́a de esfuerzos no se limita al breve bosquejo aquı́ expuesto,

sino que es mucho más basta y rica, en estas pocas lı́neas solo se han mencionado los aspectos más esenciales

que ayudan a la comprensión de lo desarrollado en los próximos capı́tulos.
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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

rı́gido o a la deformación del cuerpo. Mientras que el movimiento del cuerpo rı́gido no está asociado nece-

sariamente a la presencia de fuerzas externas, la deformación está intrı́nsecamente relacionada a la presencia

de fuerzas internas.

La deformación dentro de un cuerpo puede ser tanto homogénea, como no homogénea. Se entenderá por

deformación homogénea de un cuerpo a aquella que no varı́a de punto a punto y que a dos lı́neas inicialmente

del mismo tamaño y paralelas, mantiene del mismo tamaño y paralelas. Con esto se asegura que tanto las

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

En general, la hipótesis de homogeneidad no puede ser aplicada a cualquier clase de deformación, sin

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

Asumiendo la hipótesis anterior, consideremos un cuerpo sólido 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′,z′) = (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.

Figura 2.11: Desplazamiento de un punto material P al interior de un cuerpo.
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Consideremos también, una lı́nea de longitud dx paralela al eje x, definida por dos puntos cercanos

P0(x0,y0,z0) y P1(x0 +dx,y0,z0) 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 deformación la lı́nea queda definida por P′0P′1, donde P′0(x0 +

u0,y0 + v0,z0 +w0) y P′1(x1 +dx+u1,y1 + v1,z1 +w1). Naturalmente, no es necesario que el segmento P′0P′1
siga siendo paralelo al eje x después de la deformación. En efecto, las componentes del vector P′0P′1 quedan

definidas por las siguientes ecuaciones:

P′0P′1X =
(

1+
∂u
∂x

)
dx (2.25)

P′0P′1Y =
∂v
∂x

dx (2.26)

P′0P′1Z =
∂w
∂x

dx (2.27)

Ahora bien, se define la deformación longitudinal como el cambio relativo de la longitud de un segmento

infinitesimal orientado inicialmente según la dirección longitudinal. Para el caso que estamos considerando,

la deformación longitudinal εx según x queda definida por:

εx =
P′0P′1−P0P1

P0P1
=

P′0P′1−dx
dx

⇒ P′0P′1 = (1+ εx)dx (2.28)

Por Pitágoras:
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P′0P′1
2
= ((1+ εx)dx)2 ⇒ (2.29)

εx +
ε2

x

2
=

∂u
∂x

+
1
2

[(
∂u
∂x

)2

+
(

∂v
∂x

)2

+
(

∂w
∂x

)2
]

(2.30)

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

ciones:

εy +
ε2

y

2
=

∂v
∂y

+
1
2

[(
∂u
∂y

)2

+
(

∂v
∂y

)2

+
(

∂w
∂y

)2
]

(2.31)

εz +
ε2

z

2
=

∂w
∂ z

+
1
2

[(
∂u
∂ z

)2

+
(

∂v
∂ z

)2

+
(

∂w
∂ z

)2
]

(2.32)

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

paralelas a los ejes X e Y , y definidas por los puntos P0, P1 y P2, como lo ilustra la figura 2.13.

Figura 2.13: Movimiento de las lı́neas P0P1 y P0P2 durante la deformación.

26
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En la discusión anterior, se hizo notar que:

−−→
P′0P′1 =


(

1+ ∂u
∂x

)
dx

∂v
∂x dx
∂w
∂x dx

 (2.33)

También, análogamente:

−−→
P′0P′2 =


∂u
∂y dy(

1+ ∂v
∂y

)
dy

∂w
∂y dy

 (2.34)

Si consideramos el producto escalar de
−−→
P′0P′1 y

−−→
P′0P′2, se obtiene que:

−−→
P′0P′1 ·

−−→
P′0P′2 =

∣∣∣−−→P′0P′1
∣∣∣ ∣∣∣−−→P′0P′2

∣∣∣cos(
π

2
−θxy) = (1+ εx)dx(1+ εy)dysin(θxy) (2.35)

Por otro lado:

−−→
P′0P′1 ·

−−→
P′0P′2 =

(
1+

∂u
∂x

)
dx

∂u
∂y

dy+
∂v
∂x

dx
(

1+
∂v
∂y

)
dy+

∂w
∂x

dx
∂w
∂y

dy ⇒ (2.36)

sin(θxy) =
∂u
∂y + ∂v

∂x + ∂u
∂x

∂u
∂y + ∂v

∂x
∂v
∂y + ∂w

∂x
∂w
∂y

(1+ εx)(1+ εy)
(2.37)

Análogamente para las otras direcciones:

sin(θxz) =
∂u
∂ z + ∂w

∂x + ∂u
∂x

∂u
∂ z + ∂v

∂x
∂v
∂ z + ∂w

∂x
∂w
∂ z

(1+ εx)(1+ εz)
(2.38)

sin(θyz) =
∂v
∂ z + ∂w

∂y + ∂u
∂y

∂u
∂ z + ∂v

∂y
∂v
∂ z + ∂w

∂y
∂w
∂ z

(1+ εy)(1+ εz)
(2.39)
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Si se consideran las deformaciones pequeñas a tal punto que sean apropiadas las siguientes aproxima-

ciones:

ε
2 +2ε ≈ 2ε (2.40)

sin(θ)≈ θ (2.41)

Y, además, definiendo para i 6= j

εi j =
θi j

2
(2.42)

Es posible dejar las deformaciones en función de los desplazamientos. En efecto, según las ecuaciones

2.30, 2.31, 2.32, 2.37, 2.38, 2.39 las componentes del tensor de deformación (de Green-Lagrange) están

dadas por:

εi j =
1
2

(
∂ui

∂x j
+

∂u j

∂xi
+∑

k

∂uk

∂xi

∂uk

∂x j

)
(2.43)

Donde: i, j,k ∈ {1,2,3}, (u1,u2,u3) = (u,v,w) y (x1,x2,x3) = (x,y,z).

Ahora bien, si es que, además, en el conjunto de ecuaciones 2.43 se desprecian los términos de segundo

orden, se obtiene una versión simplificada del tensor definido anteriormente y conocido como Tensor de

deformación de Cauchy:

εi j =
1
2

(
∂ui

∂x j
+

∂u j

∂xi

)
(2.44)

Una caracterı́stica importante del tensor de Cauchy es su linealidad, gracias a esto es posible aplicar el

principio de superposición cuando se utiliza esta formulación de la deformación, al contrario del tensor de

Green-Lagrange, el cual es no lineal. Sin embargo, su aplicación está limitada a desplazamientos y deforma-

ciones muy pequeños.

Por último, cabe destacar que todo lo que respecta a todo lo desarrollado para esfuerzos y direcciones

principales, es también válido para los tensores de deformación, es decir, que existirán deformaciones prin-

cipales asociadas a sus respectivas direcciones principales, obtenidas de la ecuación caracterı́stica definida

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

Toda la teorı́a mostrada en los dos capı́tulos precedentes solo es válida para esfuerzos y deformaciones

infinitesimales. El desarrollo de la teorı́a para tratar grandes deformaciones es más compleja y está basada

en los tensores finitos de deformación. Dentro de los tensores finitos, surge la distinción entre los tensores

materiales y espaciales, según sea el sistema de referencia utilizado para caracterizarlos (con respecto al

sólido deformado o no deformado).

Supongamos una aplicación TD : K ⊆ R3 → K′ ⊆ R3 que representa la deformación de un cuerpo que

inicialmente ocupa una porción K del espacio y, luego de la aplicación, una porción K′.

Se define el tensor gradiente de deformación F como el jacobiano de TD:

F = ∇TD =


∂x′
∂x

∂x′
∂y

∂x′
∂ z

∂y′
∂x

∂y′
∂y

∂y′
∂ z

∂ z′
∂x

∂ z′
∂y

∂ z′
∂ z

 (2.45)

De esta forma, una definición alternativa del tensor de deformación material de Green (Dm) definido

anteriormente por la ecuación 2.43, está dada por:

Dm =
1
2
(
FT F −1

)
(2.46)

Se define el tensor de deformación espacial de Almansi (De) como:

De =
1
2
(
1−F−T F−1) (2.47)

De la misma manera, pueden definirse tensores de esfuerzos finitos. En este caso, se justificarı́a 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 deformación se ha producido.

Al contrario del tensor de esfuerzos de Cauchy (TC = τi j), el cual relaciona fuerzas de la configuración

final deformada con áreas de la situación final deformada, se define el primer tensor de Piola-Kirchhoff

(TR = Ki j), el cual relaciona fuerzas en la configuración final deformada con áreas de la configuración inicial

no deformada. En función 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 rı́gidas.

Por otro lado, se define el segundo tensor de Piola-Kirchhoff (ΣR = Si j), el cual relaciona fuerzas y áreas

sobre la configuración inicial no deformada. La relación del tensor de tensión de Cauchy y el segundo tensor

de Piola-Kirchhoff viene dada por:

ΣR = |F |F−1TCF−T (2.49)

Este es un tensor ordinario, simétrico e invariante frente a rotaciones rı́gidas.
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2.4.4. Teorı́a de Cáscaras

Cuando una superficie estructural es suficientemente delgada con respecto a sus otras dimensiones, puede

resultar apropiado considerarla como una cáscara, con lo cual es válido aceptar ciertas hipótesis que hacen

más fácil el tratamiento de la mecánica del sólido. En la figura 2.14 aparece un esquema de una cáscara

arbitraria.

yp p g ,
more complicated than flat plates because their bending cannot, in general, be sepa-
rated from their stretching. On the other hand, a plate may be considered as a special
limiting case of a shell that has no curvature; consequently, shells are sometimes
referred to as curved plates. This is the basis for the adoption of methods from the
theory of plates, discussed in Part I, into the theory of shells.

There are two different classes of shells: thick shells and thin shells. A shell is
called thin if the maximum value of the ratio h=R (where R is the radius of curvature
of the middle surface) can be neglected in comparison with unity. For an engineering
accuracy, a shell may be regarded as thin if [1] the following condition is satisfied:

Fig. 10.2

Figura 2.14: Cáscara con sus principales elementos.

En la figura, h representa el espesor de la pared, R el radio de curvatura de la superficie y, además,

se encuentra dibujada la superficie media de la cáscara (middle surface), la cual divide la geometrı́a en dos

regiones del mismo espesor. Naturalmente, todas las magnitudes anteriormente mencionadas son propiedades

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

Ahora bien, Ventsel y Krauthammer [19] proponen dividir las cáscaras según la relación entre su espesor

y radio de curvatura. Ası́, si h
R ≤ 1

20 la cáscara es llamada gruesa, por el contrario si h
R > 1

20 la cáscara

es llamada delgada. Según esta definición, la parte de la geometrı́a vascular correspondiente a la arteria

puede considerarse como una cáscara 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 diámetro, la relación h
R debe

ser del orden de 1
5 . 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, ası́ se obtiene la siguiente aproximación gruesa

de la relación h
R : h

R = 0,086
6/2 = 0,028 < 1

20 .

Una herramienta fundamental de la teorı́a de cáscaras es la descripción de la geometrı́a de la superficie

media. Básicamente, se busca caracterizar la curvatura de la superficie. Para la descripción adecuada de una

superficie en el espacio son necesarias 2 variables independientes. Es decir, si un punto de la superficie

está representado por el vector r, entonces:

r = r(α ,β ) = (X(α ,β ),Y (α ,β ),Z(α ,β )) (2.50)
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Donde α y β son las variables independiente. Es bien sabido que con la ecuación anterior la superficie

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

n =
∂r
∂α
× ∂r

∂β∥∥∥ ∂r
∂α
× ∂r

∂β

∥∥∥ (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.

sents a plane curve. Obviously, an infinite number of different normal sections may
be drawn through point M of surface � (sections aa; bb; cc; etc., in Fig. 11.3)

Consider one of such normal sections as a plane curve, as shown in Fig. 11.4.
The position of a point M on the curve is determined by a single arc length coordi-
nate s, measured from a suitable datum point. Let M and M1 be two neighboring
points defining a short arc of length ds. AtM andM1 the normals OM and OM1 are
drawn to the curve (there is only one normal at each point, since the curve is smooth)
and they are inclined with respect to a suitable datum direction at angles � and
�þd�, respectively. Assume that the two normals intersect at a point O (the center
of curvature of the arc). The center of curvature is defined strictly in terms of a
limiting process in which ds! 0. The length OM (i.e., the distance from the center
of curvature to point M) is called the radius of curvature, �, of the given curve at
point M.

It follows by simple trigonometry from the above description that

� ¼ ds

d�
: ð11:7aÞ
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Fig. 11.2

Fig. 11.3

Figura 2.15: Secciones normales a un punto M de una superficie

arbitraria.

In practice it is more convenient to use the curvature � as a variable; this is defined as

� ¼ 1=�: ð11:7bÞ
It follows from the above that there are an infinite number of possible radii of

curvature and curvatures at a point M of the surface because an infinite number of
normal sections may be drawn through that point. However, there are two ortho-
gonal normal sections at any point of a surface oriented such that one radius of
curvature is the maximum of all possible, whereas the second radius of curvature is
the minimum of all possible. These normal sections are called principal normal sec-
tions or principal directions. The curvatures of these sections and the corresponding
radii are referred to as principal curvatures (denoted by �1 and �2) and principal radii
(denoted by R1¼ 1=�1 and R2 ¼ 1=�2) at a point.

We also introduce lines of the principal curvature or simply lines of curvature. A
line of curvature is a curve on the surface with the property that, at any point of the
curve, it has a common tangent with the principal directions. From the above, it
follows that the curvature takes on an extreme value at that point of the lines of
curvature. Hence, at any point of a smooth surface there is at least one set of
principal directions and two orthogonal lines of curvature.

The principal directions and lines of curvature may coincide or may not coin-
cide, depending upon the surface geometry. Figure 11.5a shows the surface of revo-
lution. It is described by rotating a plane curve (called a meridian) about the axis of
rotation (the Z axis in Fig. 11.5).

The meridional plane L contains the axis of rotation. Each point of the
meridian, when it rotates about the Z axis, describes a rotating parallel circle
whose plane T is perpendicular to the Z axis. Normals to the surface of revolution,
n and n1, drawn at neighboring points of the meridian, M and M1, lie in plane L
and they intersect in the same plane at point O1. Thus, meridians at any point of
the surface are one of the lines of curvature and, at the same time, one of the
principal normal sections. The radius of curvature of the meridian equals MO1 and it
is the first principal radius of curvature of the surface of revolution, R1. Normals to
the surface, n and n2, drawn at neighboring points of the parallel circle, M and M2,
do not lie in plane T . They are located on some conical surface K and intersect at
its vertex O2 (Fig. 11.5b). The latter always lies on the Z axis, independently of the
shape of a meridian curve. The second principal normal section of the surface of
revolution is a curve, �, which lies in the plane that is tangent to the conical
surface K at point M. It follows from the above that the second principal section
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Fig. 11.4
Figura 2.16: Ĺınea de curvatura sobre una superficie y cálculo del

radio de curvatura asociado a un punto sobre ella.

Ahora bien, dada una sección normal cualquiera, ésta define con su intersección una curva sobre la

superficie, a la cual es factible calcular un radio de curvatura. En efecto, consideremos la situación descrita

en la figura 2.16, en ella se muestra la forma en que es posible calcular el radio de curvatura de la lı́nea sobre

la superficie, al considerar un arco infinitesimal ds. De esta manera, el radio de curvatura ρ se define, como

es usual, según la longitud de lı́nea ds y al arco dφ por:

ρ =
ds
dφ

(2.52)

Sin embargo, existen infinitas secciones normales a un punto, por lo que existirán infinitos radios de

curvatura asociados a él. No obstante, se puede probar que existen dos direcciones, ortogonales entre sı́, 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 está bien documentado en el texto de Ventsel y Krauthammer [19].
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ANÁLISIS DE SENSIBILIDAD EN SIMULACIONES DE ANEURISMAS CEREBRALES CONSIDERANDO INTERACCIÓN FLUIDO ESTRUCTURA

Ahora bien, con respecto a la teorı́a lineal de cáscaras, las hipótesis fundamentales desde las cuales parte

la teorı́a son las llamadas hipótesis de Kirchhoff. Estas están formuladas a continuación:

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

cada la deformación.

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

superficie, por lo que se considera igual a cero.

Love añade la siguiente hipótesis:

Los desplazamientos son pequeños comparados con el espesor de la cáscara, la cual es delgada.

Con las tres hipótesis anteriores se puede desarrollar una teorı́a lineal de cáscaras. Si se obvı́a la tercera

hipótesis es necesario desarrollar una teorı́a no lineal más 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 según las direcciones prin-

cipales en el punto α y β , con vectores unitarios e1,e2,e3 y que pasa por la superficie media. En la figura

2.18 se muestra el equilibrio de fuerzas en el caso estático para el elemento de superficie considerado. En

ella se ilustran las fuerzas normales Ni, las fuerzas de corte en el plano Ni j y las fuerzas transversales de corte

Qi. Por otro lado, también se ilustran los momentos de flexión y de giro, Mi y Mi j.

Substituting for the strain components from Eqs (12.22) into the above, we express
the stress components at any point across the thickness of the shell in terms of the
middle surface strain components, changes in curvature, and twist, as follows:

�z1 ¼
E

1� �2
"1 þ �"2 þ z �1 þ ��2ð Þ½ �; �z2 ¼

E

1� �2
"2 þ �"1 þ z �2 þ ��1ð Þ½ �;

�z12 ¼
E

1þ �

1

2
�12 þ z�12

� �
: ð12:33Þ

Figure 12.4 shows a space differential element isolated from a shell by means of four
sections normal to its middle surface and tangential to the lines � and �þ d�; � and
�þ d�. The height of this element is finite and equals the shell thickness h. In this
figure, the stresses acting on the volume element are indicated. The sign convention
and subscript notation of the stress components are that of the theory of elasticity
(see Sec. 1.4) and adapted in the treatment of thin shells, where the subscripts 1, 2,
and 3 correspond to the axes �; �; and z, respectively. So, all stresses are shown
positive in Fig. 12.4. For any orthogonal coordinates, the condition of equilibrium of
moments on a differential element requires that

�z12 ¼ �z21; �z13 ¼ �z31; and �z23 ¼ �z32: :

12.3.2 The stress resultants and stress couples in shells

It follows from Eq. (12.33) that the stress components are linearly distributed across
the thickness of the elastic shell; therefore, it is convenient to integrate the stress
distribution through the shell thickness, and then to replace the usual consideration
of stresses by a consideration of statically equivalent stress resultants and stress
couples applied to the middle surface, just as was done in the plate bending theory
(see Sec. 2.3). These stress resultants and stress couples are also referred to as the
internal forces and moments, respectively. By performing such integrations, the var-
iations with respect to z are completely eliminated to give a 2D theory of thin shells.
The elements of area of the cross sections (shaded in Fig.12.4) are

dsz1 ¼ Azd�dz ¼ A 1� z

R1

� �
d�dz; dsz2 ¼ Bzd�dz ¼ B 1� z

R2

� �
d�dz:

ð12:34Þ
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Fig. 12.4

Figura 2.17: coordenadas de los puntos de un

cuerpo según un sistema de coordenadas solidario

al cuerpo.

The positive senses of the stress resultants and stress couples are shown in Fig. 12.5;
the sign convention adopted in this figure is the same as for thin plates (see Sec. 2.3).

Notice in the above definitions of the stress resultants and stress couples that
the symmetry of the stress tensor (�12 ¼ �21) does not necessarily imply that N12 and
N21 are either equal or that M12 and M21 are equal for a thin shell of an arbitrary
shape, except for a spherical shell.

In the general linear theory of thin shells presented above, six internal forces,
N1, N12, N21, N2;Q1, and Q2, and four moments,M1,M2,M12 andM21, characterize
completely the state of stress of the shell, because the knowledge of these quantities
enables one to determine the stress components at any point of the shell, as follows:

�z1 ¼
N1
h
þ 12M1

h3
z

� �
1

1� z
R2

� N1
h
þ 12M1

h3
z;

�z2 ¼
N2
h
þ 12M2

h3
z

� �
1

1� z
R1

� N2
h
þ 12M2

h3
z;

�z12 ¼
1

2h
N12 þN21ð Þ þ 6

h3
M12 þM21ð Þz:

ð12:37Þ

The determination of the transverse shear stresses �13 and �23 from their resultants Q1
and Q2 is not as precise, even within the framework of the present theory, as is the
determination of �1, �2, and �12. In this case, it is reasoned, as in the theory of beams
and thin plates, that the transverse shear stresses are parabolically distributed across
the thickness of the shell. Assuming that the shear stresses are lacking on the outer
and inner surfaces of the shell, we obtain the following expression for the transverse
shear stresses:

�zi3 ¼
6

5

Qi
h

1� 2z

h

� �2" #
; i ¼ 1; 2; ð12:38Þ

where, for the sake of convenience, a ‘‘form factor’’ of 6/5 is introduced. It represents
the ratio of peak shear stress to average shear stress across the thickness of the shell.

As mentioned previously, general theory of thin shells presented was based on
the Kirchhoff–Love assumptions. Now is the time to discuss these assumptions
applied to the preceding derivations of the stress resultants and stress couples.
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Fig. 12.5

Figura 2.18: Estado de fuerzas en una cáscara según un sistema

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

N1 =
∫ h/2

−h/2
σ

z
1

(
1− z

R2

)
dz (2.53)

N12 =
∫ h/2

−h/2
τ

z
12

(
1− z

R2

)
dz (2.54)

Q1 =
∫ h/2

−h/2
τ

z
13

(
1− z

R2

)
dz (2.55)

M1 =
∫ h/2

−h/2
σ

z
1z
(

1− z
R2

)
dz (2.56)

M12 =
∫ h/2

−h/2
τ

z
12z
(

1− z
R2

)
dz (2.57)

N2 =
∫ h/2

−h/2
σ

z
2

(
1− z

R1

)
dz (2.58)

N21 =
∫ h/2

−h/2
τ

z
21

(
1− z

R1

)
dz (2.59)

Q2 =
∫ h/2

−h/2
τ

z
23

(
1− z

R1

)
dz (2.60)

M2 =
∫ h/2

−h/2
σ

z
2z
(

1− z
R1

)
dz (2.61)

M21 =
∫ h/2

−h/2
τ

z
21z
(

1− z
R1

)
dz (2.62)

Donde los τi j representan los esfuerzos de Cauchy según las direcciones principales de la cáscara, z es la

coordenada en la tercera dirección principal y R1 y R2 son los radios de curvatura principales.

Nuevamente se recomienda seguir la lectura de [19] para mayor profundización en el tema de teorı́a de

cáscaras.
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2.5. Comportamiento Mecánico de la Pared Arterial

2.5.1. Caracterı́sticas 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] estudió el comportamiento mecánico de diversas arterias cerebrales, obteniendo experimentalmente las

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

Figura 2.19: Curvas Esfuerzo-Estiramiento cuasiestáticas 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 tracción axial y de inflación realizados a muestras

provenientes de cadáveres.

Según Holzapfel [10], dentro de las caracterı́sticas del material arterial se pueden mencionar:

Hiperelásticidad no lineal: Como la mayorı́a de los tejidos suaves, las arterias presentan altas de-

formaciones al estar sujetas a cargas fisiológicas, además estos esfuerzos no crecen linealmente con

las deformaciones. Sin embargo, es posible asociar un potencial elástico que modela la energı́a de

deformación. A este comportamiento se le conoce como hiperelásticidad [10].

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

mación no es determinada únicamente por la deformación actual, sino también depende de la historia
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de deformación. Esto conlleva a considerar los tejidos arteriales como sólidos viscoelásticos [10].

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

Anisotropı́a: El tejido de la pared arterial no es un material isotrópico [10], es decir, no muestra el mis-

mo comportamiento mecánico en todas las direcciones para un punto determinado. Estas diferencias

de comportamiento son por efecto de la estructura especı́fica y la arquitectura del tejido arterial. Cuan-

do las propiedades mecánicas son evaluadas por medio de la linealización de medidas tales como el

módulo incremental elástico, ellas deben ser comparadas a deformaciones equivalentes. Si el módulo

incremental elástico se refiere a las propiedades mecánicas linealizadas sobre el estado fisiológico de

deformación, se debe recordar la presencia de deformaciones en las direcciones circunferencial, radial

y axial. De acuerdo a la no-linearidad fı́sica, el material tiene diferentes módulos en estas direcciones

aún si es que es isotrópico, debido a que la linearización es llevada a cabo a diferentes deformaciones.

Heterogeneidad: La pared arterial presenta una estructura no homogénea [10]. La ı́ntima normal-

mente consiste de una delgada capa de células endotélicas. La media y la adventicia, las cuales son las

estructuras principales determinantes del comportamiento mecánico de la pared arterial, son bastante

diferentes. La adventicia posee más fibras de colágeno rodeadas de tejido conectivo, células y sustancia

base. Dependiendo del tipo de arteria, la elastina, el colágeno y las células musculares suaves pueden,

en algunos casos, estar uniformemente distribuidas, mientras que en otros pueden mostrar marcados

gradientes entre los márgenes interior y exterior de la media. En diferentes estudios se ha corroborado

que la media es mucho más rı́gida que la adventicia y que está expuesta a los esfuerzos más altos.

Incompresibilidad:La mayorı́a de los estudios muestran que los tejidos vasculares son prácticamente

incompresibles cuando las arterias se deforman al pasar de un estado de reposo a uno fisiológico [10],

indicando que los cambios de volumen bajo condiciones de cargas compresivas son mayores que los

cambios observados para condiciones de inflación o tensión. La pared arterial presenta un mı́nimo

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 presión alguna, ésta se abre como un resorte. La única explicación

de este comportamiento es que la arteria deberı́a estar bajo un esfuerzo circunferencial antes de ser

cortada, el cual debió 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 más que otra, tiene

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

Además, 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 está 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 estarı́a 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,

arrojarı́a resultados erróneos.

Por último, se estima que el espesor de las arterias, por lo general, corresponde al 10 % del valor del

diámetro, 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 estándar de segundo orden para tejido blando se ilustra en la figura 2.21, la elastina se modela

como un resorte de baja constante elástica y que actúa frente a bajos esfuerzos, mientrás que el colágeno se

modela como un resorte de alta constante elástica que actúa frente a esfuerzos altos. Estos dos elementos

corresponden a dos proteı́nas que determinan las propiedades mecánicas de los tejidos blandos.

Figura 2.21: Modelo de tejido blando.

El colágeno, a través de enlaces cruzados inter-moleculares, otorga integridad mecánica y resistencia a

los tejidos. La elastina, presente como largas y flexibles cadenas que constituyen una red tridimensional,

actúa como las gomas y polı́meros, cambiando su estructura con la deformación, siendo esencialmente un

material elástico lineal.

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

queda expresado por la siguiente ecuación:

dT
dλ

= BT +C (2.63)

donde T es el esfuerzo nominal (o ingenieril) obtenido a partir de la división del esfuerzo por el área

transversal inicial, λ es la extensión de la deformación (λ = 1+ ε) y B y C son constantes de los materiales.

Considerando T = 0 para λ = 1, integrando la ecuación 2.63 se obtiene que:

T = A[exp(Bε)−1] (2.64)

donde ε = λ - 1 es la medida de deformación y A = C/B.
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Por otro lado, el estudio de la función de energı́a-deformación permite describir las ecuaciones que rigen

el comportamiento de los tejidos blandos, obtenidas a partir de estudios in vitro. Para un material sólido-

elástico se puede obtener la energı́a de deformación W = W (Ei j) en función de los Ei j, las deformaciones

de Green en el plano. Como propuestas de esta función de energı́a-deformación de la pared arterial, se han

presentado tres modelos principales [24]:

Vishnav et al. (1993), con A, B .. G constantes, y Ezz y Eθθ los desplazamientos de Green en las

direcciones axial y circunferencial:

ρ0W = AE2
θθ +BEθθ Ezz +CE2

zz +DE3
θθ +EE2

θθ Ezz +FEθθ E2
zz +GE3

zz (2.65)

Fung et al. (1979) (sin considerar esfuerzos de corte), con k, a1, a2 y a4 constantes:

ρ0W =
k
2

exp(a1E2
θθ +a2E2

zz +2a4Eθθ Ezz) (2.66)

Takamizawa y Hayashi (1987), con C, aθθ , azz y aθz constantes:

ρ0W =−C · ln
(

1−
aθθ E2

θθ

2
−

azzE2
zz

2
−aθzEθθ Ezz

)
(2.67)

Del modelo de Takamizawa-Hayashi, se obtienen las siguientes relaciones de esfuerzo y deformación:

σθ −σr = C
(1+2Eθθ )(aθθ Eθθ +aθzEzz)

1−Ψ
(2.68)

σz−σr = C
(1+2Ezz)(aθzEθθ +azzEzz)

1−Ψ
(2.69)

con σθ , σr y σz los esfuerzos de Cauchy en las direcciones circunferencial, radial y axial, respectiva-

mente, y con:

Ψ =
1
2
(aθθ E2

θθ +azzE2
zz +2aθzEθθ Ezz) (2.70)

Debido a su simplicidad, los modelos de Fung y de Takamizawa-Hayashi son los más ventajosos.
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ANÁLISIS DE SENSIBILIDAD EN SIMULACIONES DE ANEURISMAS CEREBRALES CONSIDERANDO INTERACCIÓN FLUIDO ESTRUCTURA

Ahora bien, Delfino [22] consideró a la arteria como un tubo cilı́ndrico de pared gruesa, de material

isotrópico, hiperelástico, incompresible y homogéneo. La viscoelasticidad, el comportamiento activo de la

pared arterial y su anisotropı́a no fueron tomados en cuenta. Luego, utilizó la siguiente función de energı́a

deformación:

W =
a
b
[exp(

b
2
(I1−3))−1] (2.71)

donde I1 es el primer invariante del tensor de deformación, mientras que a y b son parámetros de material.

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

Figura 2.22: Parámetros de ensayo de tracción uniaxial.

Esta condición implica que λ1 = λ , y por conservación de volumen (i.e. λ1λ2λ3 = 1) se tiene que λ2 =

λ3 = λ−1/2. Entonces, el esfuerzo queda como:

t = a(λ − 1
λ 2 )e

b
2 (λ 2+ 2

λ
−3) (2.72)

Este modelo fue ajustado por Delfino y los resultados se muestran en la tabla 2.2. Los parámetros fueron

determinados a partir de mediciones de la relación presión-radio, para diferentes estiramientos axiales en

arterias carótidas humanas, utilizando un algoritmo no lineal de mı́nimos cuadrados para el ajuste de las

curvas.

Cuadro 2.2: Parámetros 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:

Los aneurismas muestran un comportamiento no-lineal al deformarse, y resultan ser más rı́gidos que

las arterias normales. Los esfuerzos crı́ticos 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 λ = 1.37 (deformación actual con respecto a la original) y σC = 0.5 MPa, mientras que

para el cuello, ocurre para λ = 1.57 y σC = 1.21 MPa (Steiger et al. (1986)).

Las deformaciones cerca del fondo son mayores en la dirección 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 energı́a de deformación w en el aneurisma como:

w = c(expQ−1) (2.73)

Q = c1E2
11 + c2E2

22 +2c3E11E22 + c4E2
12 (2.74)

Donde EAB son las deformaciones de Green principales en el plano; c y c j ( j = 1,2,3) son parámetros

del material; c1 y c2 miden la rigidez del material a lo largo de la dirección de las fibras y por lo tanto

determinan el nivel de anisotropı́a; c4 mide la rigidez frente al corte. El gradiente del tensor de deformación

en 2D está dado por F = diag[λ ,λ ], donde λ = a/A, con a el radio interno de deformación y A es el radio

sin carga. Las deformaciones principales de Green son entonces E11 = E22 = (λ 2−1)/2.

Primeros estudios realizados en distintas zonas de aneurismas humanos entregan valores estimados para

las constantes c, c1, c2 y c3 (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 c1 y c2, dando cuenta de la anisotropı́a.

Raghavan et al. [25] consideraron el término de corte, asumiendo para ello, análogamente a la relación

en elasticidad imcompresible (el módulo de Young es tres veces más grande que el módulo de corte), que

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

Constante Valor

c [N/mm2] 0.28

c1 17.58

c2 12.19

c3 7.57

c4 4.96

Seshaiyer [26] propone que el crecimiento de los aneurismas está causado a los esfuerzos intramurales

y de corte inducidos por la sangre. La falta de proteı́nas en la pared, inducida por la baja lubricación, y

directamente relacionada a la presencia de bajos esfuerzos de corte en la pared provocados por la sangre, la

debilitarı́a, facilitando el rompimiento del aneurisma.

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

Q = αJ2
1 +βJ2

2 + γJ1J4 +δJ2
4 (2.75)

Donde J1 = trE, J2 = detE y J4 = M · E ·M, donde E es el tensor de deformación de Green en el

plano, M define la dirección preferida de la deformación y (α , β , γ , δ ) son parámetros del material, tal que

c1 = α + γ + δ , c2 = α y 2c3 = 2α + β + γ . La definición 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 deformación de una membrana perfectamente esférica, el gradiente del tensor de deformación 2D

F está dado por:

[F] =

[
λ 0

0 λ

]
(2.76)

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

ciones principales de Green son E11 = E22 = 1
2(λ 2−1).
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Los esfuerzos resultantes quedan definidos en el trabajo de Seshaiyer [26] como:

T1 =
λ1

λ2

∂w
E11

, T2 =
λ2

λ1

∂w
E22

(2.77)

Utilizando entonces la función de energı́a-deformación de Fung, se obtiene que T1 y T2 vienen dados

por:

T1 = 2c
λ1

λ2
(c1E11 + c3E22)eQ (2.78)

T2 = 2c
λ2

λ1
(c2E22 + c3E11)eQ (2.79)

Figura 2.23: Ensayo de tracción equibiaxial.

Para un ensayo equibiaxial, como el de la Figura 2.23, se tiene que λ1 = λ2 = λ , y debido a la incompre-

sibilidad del material (λ1λ2λ3 = 1), se obtiene λ3 = λ−2. Por otro lado, los esfuerzos principales resultantes

quedan como sigue:

T1 = c(c1 + c3)(λ 2−1)e
1
4 (c1+c2+2c3)(λ 2−1)2

(2.80)

T2 = c(c2 + c3)(λ 2−1)e
1
4 (c1+c2+2c3)(λ 2−1)2

(2.81)
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Por otro lado, se tiene que los esfuerzos nominales corresponden a:

t1 =
∂w
∂λ1

, t2 =
∂w
∂λ2

(2.82)

Por lo que

t1 = cλ1(c1(λ 2
1 −1)+ c3(λ 2

2 −1))eQ (2.83)

t2 = cλ2(c2(λ 2
2 −1)+ c3(λ 2

1 −1))eQ (2.84)

Luego, los esfuerzos nominales para un test equibiaxial con este modelo son:

t1 = cλ (c1 + c3)(λ 2−1)e
1
4 (c1+c2+2c3)(λ 2−1)2

(2.85)

t2 = cλ (c2 + c3)(λ 2−1)e
1
4 (c1+c2+2c3)(λ 2−1)2

(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 región del primer espécimen, y entre 80 y 120

[mmHg] para la primera región del primer espécimen, y para las tres regiones del segundo (cuya segunda

región es significativamente más dura al estar cerca de una zona arterioesclerótica. Los parámetros obtenidos

se pueden apreciar en la Tabla 2.4.

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

Lesión Pmax c (N/m) c1 c2 c3 RMS

[mmHg]

S11 80 7,02 3,28 15,65 3,04 6E-08

120 9,13 3,61 17,13 3,31 6E-08

S12 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

S21 80 7,08 19,96 8,12 9,16 9E-03

120 10,18 20,03 8,71 8,81 1E-02

S22 80 125,0 12,41 10,21 10,73 1E-01

120 125,0 12,42 10,22 10,70 1E-01

S23 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] consideró un promedio para los valores de ci (i=1,...,3) entre las presiones de

120 [mmHg], excluyendo la región 2 del espécimen 2. Del procedimiento de cálculo de los coeficientes se

obtuvieron los resultados de la tabla 2.3.

2.5.4. Modelo Elástico Isotrópico Ajustado

Frente a la imposibilidad de utilizar un modelo hiperelástico con elementos tipo shell en ADINA, se ha

propuesto en trabajos anteriores ([4], [5]) obtener una aproximación lineal de los modelos hiperelásticos y

utilizar un modelo elástico isotrópico para la pared arterial y el aneurisma. El modelo elástico isotrópico

queda definido por la siguiente ley constitutiva:



εxx

εyy

εzz

εxy

εxz

εyz


=



1
E

−ν

E
−ν

E 0 0 0
−ν

E
1
E

−ν

E 0 0 0
−ν

E
−ν

E
1
E 0 0 0

0 0 0 1
G 0 0

0 0 0 0 1
G 0

0 0 0 0 0 1
G





σxx

σyy

σzz

τxy

τxz

τyz


(2.87)

Donde E es el módulo de Young del material, ν el módulo de Poisson y G el módulo de elasticidad

transversal. En un ensayo uniaxial, E = σ

ε
, se concluye que el módulo de Young es análogo a la constante

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

un ensayo uniaxial como la razón entre la deformación latutidinal sobre la longitudinal según ν = − εlat
εlong

.

Puede probarse que ν ∈ [−1,0,5). Por último, para un material elástico isotrópico, el módulo de elasticidad

transversal depende de los otros dos según la siguiente relación:

G =
E

2(1+ν)
(2.88)

Cabe señalar, que este modelo deja de lado gran parte del comportamiento caracterı́stico de la pared

arterial discutido previamente. Luego, la elección del módulo de elasticidad y de Poisson es crucial a la

hora de realizar las simulaciones numéricas, pues una mala elección de estos factores puede llevar a obtener

resultados poco realistas.

Para el caso de la elección del módulo de Poisson, el tema no es tan crı́tico como para la elección del

módulo elástico. En efecto, como el comportamiento de los tejidos blandos es muy similar al de gomas, es

lógico considerar un módulo de Poisson alto cercano a 0.5.

Por otro lado, la energı́a de deformación U en el caso de un material elástico isotrópico está representada
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por la siguiente ecuación:

U =
1

2E

[
σ

2
1 +σ

2
2 +σ

2
3 −2ν(σ1σ2 +σ1σ3 +σ2σ3)

]
=

I2
1t

2E
− 1+ν

E
I2t =

I2
1t

2E
− I2t

2G
(2.89)

Donde, como es usual, σi es el i-ésimo esfuerzo principal y Iit es el i-ésimo invariante del tensor de

esfuerzos. Alternativamente, se puede definir la energı́a de deformación en función de los elementos del

tensor de deformación:

U =
1
2

λ I2
1ε +G(I2

1ε −2I2ε) (2.90)

También es posible descomponer la energı́a de deformación entre sus componentes isotrópica (volumétri-

ca) y desviatoria, las cuales son independientes entre sı́. De esta manera se tiene que la parte volumétrica de la

energı́a de deformación Uv y la parte desviatoria U f están definidas por el siguiente conjunto de ecuaciones:

U = Uv +U f (2.91)

Uv =
1−2ν

6E
(σx +σy +σz)

2 (2.92)

U f =
1

6G

(
I2
1t −3I2t

)
=

3
4G

τ
2
oct (2.93)

Araya en su trabajo de tı́tulo [5], propuso utilizar el módulo 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 hiperelástico de materiales isotrópicos y

está dado por la ecuación 2.94:

WD = C1(I1−3)+C2(I2−3)+C3(I1−3)2 +C4(I1−3)(I2−3)+C5(I2−3)2 +C6(I1−3)3 + (2.94)

C7(I1−3)2(I2−3)+C8(I1−3)(I2−3)2 +C9(I2−3)3 +D1exp(D2(I1−3))−1)

Donde, WD es la energı́a de deformación desviatoria, Ci y Di son constantes del modelo e Ii son los

invariantes del tensor de deformación de Cauchy-Green.

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

ecuación 2.95.
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E = 6 [(C1 +C2)+D1D2] (2.95)

Se debe tener especial cuidado en la obtención de los coeficientes de la ecuación 2.94, puesto que, gracias

a su naturaleza polinómica, el ajuste de una curva empı́rica puede aceptar más de un arreglo de soluciones.

El programa ADINA realiza automáticamente este cálculo.

Los valores obtenidos por Araya para el módulo 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 módulos 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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ANÁLISIS DE SENSIBILIDAD EN SIMULACIONES DE ANEURISMAS CEREBRALES CONSIDERANDO INTERACCIÓN FLUIDO ESTRUCTURA

2.6. Condiciones de Borde

2.6.1. Perfil de Velocidades a la Entrada de la Geometrı́a

Ledermann en su trabajo desarrolló una metodologı́a para reconstruir el pulso de velocidad sanguı́nea

propio de cada paciente, utilizando una aproximación por series de Fourier a partir de mediciones de veloci-

dad, a través de exámenes Doppler Duplex Color, en arterias carótidas. En estudios anteriores de aneurismas

[27] se utilizó un pulso de velocidad común para todos los casos. Este pulso correspondı́a 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 añade una componente de ruido al estudio de comportamiento general de aneurismas,

ya que hace depender el resultado de la simulación de las condiciones particulares de cada paciente. Una

metodologı́a intermedia es la desarrollada por Araya en su trabajo de tı́tulo [5], en la cual se considera un

pulso de velocidad promedio, obtenido de una población de estudio, el cual posteriormente aplicó a sus sim-

ulaciones. Para efectos de esta memoria, se utilizará el pulso de velocidad promedio de Araya en cada una

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

Figura 2.24: Pulso de velocidad sanguı́nea en la arteria carótida 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 parabólico y es

ampliamente conocido como perfil de Poiseuille. Si el gradiente de presión en el tubo es ks, entonces el perfil

de velocidades de Poiseuille está dado por la ecuación 2.96.

us(r) =
ks

4µ
(r2−a2) (2.96)

Sin embargo, estas condiciones simplificadas no se cumplen al interior de las arterias, puesto que el flujo

es pulsante, es decir, la presión depende de la variable temporal, además de la longitudinal. En este caso, para

obtener el perfil de velocidades a la entrada de la geometrı́a se utiliza la ecuación de Womersley. La solución

supone que el perfil de velocidades es la superposición del perfil de Poiseuille y de un perfil de velocidades

oscilatorias. De esta manera, la velocidad total sobre una sección transversal de la tuberı́a está dada por la

suma de solución estacionaria de Poiseuille us y la velocidad oscilatoria uΦ como lo indica la ecuación 2.97.

ut(r, t) = us(r)+uΦ(r, t) (2.97)

La ecuación (2.98) muestra el perfil de velocidades oscilatorias de la solución de Womersley sugerida

por Zamir [15], siendo a el radio del tubo, ρ la densidad del fluido, µ su viscosidad y eiwt la fase en que varı́a

el gradiente de presión:

uΦ(r, t) =
iksa2

µΩ2

(
1− J0(ζ )

J0(Λ)

)
eiwt (2.98)

Donde las variables adicionales incluidas quedan definidas por:

Ω =
√

ρw
µ

a (2.99)

Λ =
(

i−1√
2

)
Ω (2.100)

ζ = Λ
r
a

(2.101)

El perfil de velocidades promedio propuesto por Araya se utilizará como variable de entrada para calcular

el perfil de Womersley y ası́ aplicarlo como condición de borde a la entrada de la vasculatura. Se seguirá la

metodologı́a desarrollada por Muñoz [8] para la implementación del perfil en ADINA, la cual está programa-

da en el software de cálculo MATLAB. Esta metodologı́a será explicada en detalle en el próximo capı́tulo.

49
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2.6.2. Condición de Presión a la Salida del Flujo

Si no se considerara una condición de borde del flujo a la salida realista la simulación entregarı́a, 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 actúa una resistencia al flujo provocada por la sección

del fluido que no estamos tomando en cuenta. Para replicar este efecto se impone una resistencia de presión

oscilante en las salidas de la sección, 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 sanguı́neo. Cabe considerar, además, el caso de un paciente con problemas de hipertensión. En

esta situación los rangos mı́nimo y máximo de la presión sanguı́nea en la diástole y sı́stole 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 presión para dos ciclos cardı́acos.
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25000

0 0,5 1 1,5
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Presión [Pa]

Figura 2.25: Pulso de presión sanguı́nea para el caso normal e hipertenso durante dos ciclos cardı́acos.

Por otro lado, se han desarrollado modelos unidimensionales con el fin de estimar las condiciones de

borde a lo largo del aparato circulatorio. Especı́ficamente Olufsen [28] ha discutido las condiciones de borde

tı́picas a la salida para el flujo sanguı́neo en sistemas arteriales grandes. En su trabajo, Olufsen compara tres

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

En el modelo de resistencia pura la velocidad y la presión a la salida están en fase y existen curvas de
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histéresis en los demás puntos de la vasculatura más bien planas. Este modelo hace que se distorcione la

fase aguas abajo en la vasculatura. En general, esta aproximación no representa un buen modelo para arterias

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

Por otro lado, al aplicar el modelo de Windkessel se rescata el comportamiento elástico de la arteria

mediante una analogı́a 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.

Figura 2.26: Modelo de Windkessel de tres elementos.

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

Z(0,ω) =
R1 +R2 + iωCR1R2

1+ iωCR2
(2.102)

Para este caso, también se observa que la velocidad y la presión en la salida se encuentran en fase y que

las curvas de histérsesis en los demás 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 precisión. 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 pequeñas, como las consideradas en este trabajo, este efecto sea muy pequeño, por lo que asumir

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

Por último, la condición de árbol estructurado se usa para modelar el efecto de pequeñas estructuras

arteriales donde es poco económico resolver las ecuaciones no lineales completas, por lo que para considerar

su efecto se utiliza una aproximación semi analı́tica. Para más referencias ver el artı́culo de Olufsen [28]
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2.6.3. Presión Externa a la Arteria

Las arterias cerebrales no se encuentran en un ambiente vacı́o, sino que se encuentran dentro de un

lı́quido cerebral. Este lı́quido cerebral produce una presión externa constante que comprime las arterias

radialmente. Según, Humprey [29] la presión intracraneal es de alrededor 3 [mmHg] (400 [Pa]). Sin embargo,

si consideramos, por ejemplo, un paciente que presenta una ruptura de aneurisma previa que provocó una

HSA, evidentemente la presión intracraneal en este caso se elevarı́a .

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 ofrecerı́an resistencia y no serı́an 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 hiperlásticos, o utilizando aproximaciones elásticas

de esas curvas que consideran el pre-estiramiento. Como ya se ha mencionado, en los trabajos de Araya y

Muñoz se utilizó un pre-estiramiento arterial del 20 %.
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2.7. Índices Geométricos

Los ı́ndices geométricos de aneurismas saculares se clasifican en los de orden cero y segundo orden. Los

de orden cero involucran sólo posiciones nodales, mientras que los de segundo orden, involucran curvaturas

basadas en la segunda derivada de las posiciones nodales. Los ı́ndices de orden cero, tienen su propia clasifi-

cación en: ı́ndices unidimensionales de tamaño, ı́ndices bidimensionales de forma, ı́ndices tridimensionales

de tamaño e ı́ndices tridimensionales de forma.

Dentro de los ı́ndices unidimensionales de tamaño están: la altura (H), el diámetro máximo (Dmax) y el

diámetro del cuello (Dn). La altura H, es la máxima distancia perpendicular desde cada nodo hasta el plano

sobre el cual se sitúa el borde del cuello. El diámetro máximo Dmax, es el máximo diámetro posible de todas

las secciones cortantes del saco del aneurisma, que son paralelas al plano del borde del cuello. Para obtener

Dmax, se secciona el saco del aneurisma transversalmente, y debido a que la forma de la sección obtenida es

tı́picamente no circular, se usa un diámetro modificado

D =
4A
p

(2.103)

Donde A es el área, y p es el perı́metro de la sección transversal que cruza el saco del aneurisma. La

relación 2.103 se usa también para calcular el diámetro del cuello Dn.

Dentro de los ı́ndices 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

AR =
H
Dn

(2.104)

BF =
Dmax

Dn
(2.105)

BL =
Hb

H
(2.106)

Donde, Hb es la distancia desde la más larga sección transversal (es decir donde D = Dmax) hasta el plano

del borde del cuello.

El AR dimensiona el grado de alargamiento de aneurisma, el BF representa cómo el cuello actúa 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 intervención endovascular. El BL representa una altura normalizada, y provee de una medida del

posicionamiento del máximo abultamiento.

Para finalizar con la clasificación de ı́ndices de orden cero, se tienen los ı́ndices tridimensionales de

forma. Estos ı́ndices, corresponden a la razón de convexidad (CR) y a la razón isoperimétrica (IPR). El ı́ndice

CR, representa la razón entre el volumen del saco del aneurisma cerrado, V , y el volumen que contiene el

saco convexo que lo circunscribe,Vch. En la Figura 2.27 se pueden apreciar ambos volúmenes. El ı́ndice sigue

la siguiente fórmula

CR =
V

Vch
(2.107)

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

equivalente a una membrana elástica ŕıgida que envuelve al aneurisma [3].

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

CR tendrá un valor más bajo.

El IPR corresponde a una razón adimensional entre el área 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 más bajo que cualquier otra geometrı́a, debido a que la esfera tiene la menor área de superficie. En

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

IPR =
S

V 2/3 (2.108)

Donde, S es el área 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 cuantificación de la forma de aneurismas y

54
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riesgo de ruptura [30], hacen uso de un ı́ndice equivalente al IPR, llamado NSI, el cual corresponde a

NSI = 1− (18π)
1
3
V

2
3

S
(2.109)

Este ı́ndice representa exactamente lo mismo en términos geométricos que el IPR, pero tiene la ventaja

que varı́a entre 0 y 1, siendo 0 cuando la geometrı́a es una semiesfera. En tal estudio se analizaron 27

aneurismas reales (9 rotos y 18 no rotos), mediante un análisis ROC se determinó que un 78 % de los rotos

poseı́an un NSI mayor a 0.183, mientras que un 78 % de los no rotos poseı́an un NSI menor a 0.183.

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

BMR =
Super f icieManto
Super f icieBase

(2.110)
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Capı́tulo 3

Metodoloǵıa Espećıfica

3.1. Introducción

En este capı́tulo se detallará la metodologı́a especı́fica empleada en el desarrollo del presente trabajo de

tı́tulo. Principalmente, se abordarán los aspectos metodológicos de obtención de geometrı́as aproximadas de

casos reales, simulación numérica considerando FSI en el Software ADINA y análisis estadı́sticos propuestos

en esta memoria. Se hará hincapié en los aportes metodológicos originales desarrollados en este trabajo, sin

ahondar innecesariamente en la metodologı́a completa, la cual se encuentra bien documentada en anteriores

trabajos de tı́tulo ([1], [4], [3], [6], [5]).
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3.2. Reconstrucción de Geometrı́as

3.2.1. Generalidades

Directamente del angiógrafo rotacional se pueden obtener archivos 3D de las geometrı́as de la vascu-

latura cerebral. Sin embargo, no es posible utilizar estos archivos directamente en la simulación, puesto que

presentan mucha suciedad en la imagen; por lo general, existe mucha vasculatura menor adyacente a las

lı́neas principales y las paredes arteriales son muy rugosas. Estas caracterı́sticas de la geometrı́a generarı́an

una complejidad innecesaria en la simulación numérica en un software de elementos finitos, lo cual a fin de

cuentas no ayuda en nada a la compresión del fenómeno. Es por la razón anterior, que se hace primordial la

obtención de una geometrı́a lo más 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. Metodologı́a de Reconstrucción de Geometrı́as

Siguiendo la metodologı́a descrita por Muñoz [6], la reconstrucción de geometrı́as aproximadas de casos

reales se divide en las siguientes etapas:

1. Limpieza de Geometrı́as

2. Obtención de Contornos

3. Generación de Superficies

4. Escalamiento y Orientación de Geometrı́as

Limpieza de Geometrı́as

Desde el Instituto de neurocirugı́a Dr. Asenjo, se envı́an al laboratorio del profesor Valencia archivos

que contienen las geometrı́as 3D de los aneurismas cerebrales de pacientes del centro, obtenidas con un

angiógrafo rotacional. Estas geometrı́as 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 geometrı́as es eliminar

todos los vasos sanguı́neos adyacentes a la estructura principal de la sección de vasculatura que se quiere

estudiar. Una vez terminada la limpieza de la geometrı́a, es necesario guardar el archivo en formato STL

para pasar al próximo proceso. Para obtener información más detallada sobre los comando utilizados en el

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

El archivo con formato STL se debe abrir con el programa 3D Doctor, con esto se da inicio a la etapa

de extracción de contornos. Cabe destacar que cuando se abre el archivo se debe escalar la geometrı́a, en

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

El principal objetivo de esta parte del proceso es la obtención de un archivo con un conjunto de curvas que

representen los contornos de una serie de superficies normales a la lı́nea media de la geometrı́a considerada.

Esto se puede realizar en 3D Doctor gracias a que este programa cuenta con un plano móvil 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 Muñoz ([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 elección se definirá en gran parte la forma final de la geometrı́a

en reconstrucción. Tomar una buena decisión sobre este punto es un poco difı́cil sin antes entender el proceso

de generación de superficies.

Básicamente, en la etapa de generación de superficies, a partir de los contornos obtenidos en la eta-

pa actual, se crea una superficie que aproxima a la geometrı́a real. Para esta tarea se utiliza el programa

Rhinoceros. El programa realiza la regeneración de la geometrı́a a través de una interpolación sobre los con-

tornos importados. Esta interpolación tiene problemas al tratar con cambios abruptos y diferencias oscilantes

en el tamaño de los contornos. Ası́, si se quisiera intentar regenerar la geometrı́a con un solo set de contornos,

el resultado serı́a 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 geometrı́a donde van acopladas las superficies

secundarias, es decir, el aneurisma y las ramas derivadas de la arteria principal. Lo único 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 más contornos de lo común, aún cuando se

piense que estos no se utilizarán definitivamente en la regeneración porque violan la condición de continuidad

de tamaño de los contornos, ya que pueden ser editados en Rhinoceros para respetar esta condición. Con una

gran cantidad de contornos en esas zonas se asegura una buena representación de la unión. Por último, no es

necesario generar un archivo con una gran densidad de contornos, incluso, esto podrı́a ser contraproducente,

al generar un problema con la rugosidad de la geometrı́a final.
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Con estos alcances, se asegura una buena obtención 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, aparecerán los contornos ubicados sobre la parte que falta de la geometrı́a. Después de esto se

pueden seguir obteniendo los contornos restantes.

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

Generación de Superficies

Como ya se habı́a mencionado, en esta etapa se utiliza el programa Rhinoceros para continuar el proceso

de reconstrucción de la geometrı́as. En este proceso el objetivo primario es generar un archivo en formato

Parasolid (CAD) que contenga una representación aproximada de la geometrı́a original.

Básicamente, los subprocesos involucrados son:

Suavización de contornos

Edición de contornos de entrada, salida y unión entre superficies

Generación de superficies primarias y secundarias

Corte de geometrı́as primarias y secundarias

Generación del sólido

En los trabajos de tı́tulo de Araya y Muñoz, aparecen suficientemente bien descritos la metodologı́a para

realizar cada uno de los pasos anteriores. Solo cabe hacer un par alcances.

Primero, referente a la suavización de los contornos, esta se realiza con el comando Rebuild, el cual pide

el ingreso de dos parámetros que gobiernan la calidad de la aproximación de los contornos, como se muestra

en la figura 3.1.
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ANÁLISIS DE SENSIBILIDAD EN SIMULACIONES DE ANEURISMAS CEREBRALES CONSIDERANDO INTERACCIÓN FLUIDO ESTRUCTURA

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

Se tenderı́a a pensar que es buena idea utilizar la misma cantidad de puntos y el mismo grado de aprox-

imación para todos los casos, con el fin de estandarizar. Sin embargo, esta decisión puede no ser del todo

buena, porque es posible que la rugosidad de las geometrı́as, y con esto la de los contornos, varı́e de caso

en caso. Ası́ se hace necesario variar los parámetros del comando Rebuild, dependiendo de la rugosidad del

caso especı́fico. Como regla general, se recomienda utilizar valores más pequeños a mayor rugosidad en los

contornos.

Por otra parte, es usual que en la metodologı́a de obtención 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 pequeños 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 útil. Si eventualmente, no se eliminan los con-

tornos pequeños, al reconstruir la superficie el programa unirá regiones alejadas de la geometrı́a. También es

posible que este problema se deba a la presencia de una duplicación 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 geometrı́a, la superficie no llegue hasta el último 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 geometrı́as se trate de generar una unión que

permita que a lo más la parte a eliminar de cada geometrı́a no exceda las 2 superficies, de lo contrario es muy

probable que haya problemas con la exportación 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 Orientación de Superficies

El paso final de la reconstrucción estándar de geometrı́as es el escalamiento. Debido al estiramiento dado

en la fase de obtención de contornos, la geometrı́a producida después de la regereneración de superficies no

posee las dimensiones reales de la vasculatura. Para solucionar este problema se procede a abrir la geometrı́a

en Solid Edge, después de esto se inserta la imagen proporcionada por el Instituto de neurocirugı́a que

contiene las mediciones reales del aneurisma, para posteriormente hacer calzar la imagen con la geometrı́a.

Aquı́ se deben obtener las mediciones de las distancias caracterı́sticas del aneurisma (largo, diámetro 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 geometrı́a simplemente dividiendo las magnitudes entregadas por el Instituto de neurocirugı́a 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 Razón Real/CAD

[mm] [mm]

Cuello 3.72 24.1 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 extensión 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 orientación de la geometrı́a, primero es necesario crear una

pieza que posea un sistema de coordenadas conocido. Lo más fácil 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 está dibujando. Hecho esto se guarda esta pieza con el nombre cubo.par.

El paso siguiente es abrir la geometrı́a 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, será ésta la cara donde se deba

ubicar el sistema de coordenadas. La 0rientación de los ejes en éste paso será 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 geometrı́a a orientar.
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El último paso consiste en utilizar las herramientas de relaciones para hacer coincidir los ejes de la

geometrı́a con los del cubo. Finalmente se borra el cubo y se guarda el conjunto (que en realidad es sólo una

pieza, la geometrı́a orientada) como una pieza en formato Par.
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ANÁLISIS DE SENSIBILIDAD EN SIMULACIONES DE ANEURISMAS CEREBRALES CONSIDERANDO INTERACCIÓN FLUIDO ESTRUCTURA

3.3. Espesor Variable

Hasta la fecha todas las simulaciones de la mecánica 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 simplificación del problema

atenta dramáticamente al modelamiento realista del fenómeno, como se concluyó 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 simuló una geometrı́a de un caso real y se observaron diferencias en resultados de esfuerzos

y desplazamientos máximos del orden de 5 y 9 veces entre geometrı́as con espesor de arteria y de aneurisma.

Este problema en el modelamiento (y por lo tanto en los resultados) se resuelve con la metodologı́a que se

propone a continuación, desarrollada en conjunto con Rojo [2].

3.3.1. Implementación

Para el desarrollo de esta metodologı́a se utilizó 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 geometrı́a

sólida tridimensional. Tradicionalmente, se ha usado esta metodologı́a en trabajos de tı́tulo anteriores ([1],

[4], [3], [6], [5]). En vez de esto, en este trabajo se desea generar una geometrı́a que dé a la arteria y al

aneurisma sus espesores teóricos especı́ficos, cuidando que el cambio de espesor sea lo más suave posible,

con el fin de evitar la generación de concentraciones de esfuerzos al momento de realizar la simulación

numérica.

Se propone para llevar a cabo esta tarea la creación de tres geometrı́as, la del aneurisma con espesor de

aneurisma, la de la arteria con espesor de arteria y la de un “flange” que actuarı́a de unión entre la geometrı́a

de la arteria y el aneurisma, el cual poseerá un espesor variable. Al unir las piezas se asegurarı́a la generación

de una geometrı́a aproximada de espesor variable.

La metodologı́a especı́fica desarrollada para este efecto se divide en los siguientes pasos:

1. Orientación de la geometrı́a completa.

2. Creación de la pieza arteria.

3. Creación de la pieza aneurisma.

4. Creación de la pieza de unión entre el aneurisma y la arteria.

5. Montaje de la piezas en un conjunto previo.

6. Creación del cuerpo con espesor variable.
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7. Obtención de archivos parasolid finales.

Orientación de la geometrı́a completa

La geometrı́a reconstruida está previamente orientada. Sin embargo, por motivos que se explicarán más

adelante, es conveniente asociarle a la geometrı́a 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 dirección Z apunte hacia adentro de la geometrı́a.

Una vez abierto el archivo de la geometrı́a reconstruida, este paso puede ser realizado fácilmente creando

un boceto sobre el plano de entrada y dibujando sobre él dos lı́neas perpendiculares entre si y que comiencen

en el centro del cı́rculo. Luego, se crea un sistema de referencias con el botón Sistema de coordenadas del

menú, seleccionando la opción de orientar mediante geometrı́a y siguiendo las indicaciones que da el propio

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

Creación de la pieza arteria

Para crear la pieza arteria, primero se debe trazar un plano que separe de la mejor forma posible las

geometrı́as del aneurisma y la arteria. Esto se puede realizar con el comando Plano según tres puntos ubicado

en el menú de iconos. Se escoge el plano que coincida de mejor manera con el comienzo del aneurisma,

eligiendo tres puntos de la geometrı́a. En ese plano se debe crear un boceto donde se dibujen dos lı́neas

perpendiculares entre sı́, que representarán 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 lı́neas del boceto,

tal como se explicó en la sección anterior. Finalmente, sobre el boceto se debe rescatar el contorno de la

geometrı́a en intersección con el plano de división, esto se hace con el comando incluir en el ambiente

boceto, seleccionando el contorno que Solid Edge reconoce.

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

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

Creación de la pieza aneurisma

Sin cerrar el archivo arteria.par se deshace la última operación (ctrl+z) y se vacı́a el lado contrario

de la geometrı́a, es decir, la arteria. Con esto se habrá obtenido la geometrı́a del aneurisma. Se guarda el

archivo con el nombre de aneurisma.par. Para realizar la operación de vaciado de recomienda que en el

plano de división se cree un boceto con un contorno cerrado en él, tal que su proyección (en ambos sentidos

de la normal) contenga tanto la geometrı́a 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.

Creación de la pieza de unión entre el aneurisma y la arteria

Para crear la pieza de unión 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 intersección entre el plano de división y la geometrı́a,

una distancia razonable (en un rango entre los espesores de aneurisma y arteria), en dirección al lugar que

deberı́a estar el aneurisma. Esta operación se realiza con el comando Protrusión por Proyección. Luego, se

debe vaciar la zona de la arteria, mediante la misma metodologı́a indica en la sección anterior. Con esto sólo

quedará visible el cuerpo del la unión.

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 protrusión para el eje normal a la cara (Z) . Por último, se

guarda este archivo con el nombre de union.par.

Montaje de la piezas en un conjunto

Luego de obtenidas las geometrı́as 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

geometrı́as 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 diámetro y de 0.086 mm para el

aneurisma). Se deben guardar estos archivos como arteriaesp.par y aneurismaesp.par, para diferenciarlos

de las geometrı́as 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 geometrı́a bien orientada respecto de los ejes de coordenada originales. Luego, pre-

sionando la tecla Shift se deben arrastrar los ı́conos de aneurismaesp.par y union.par a la zona de trabajo.

Finalmente, para completar la unión de las geometrı́as, 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 opción 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 unión y el del aneurisma con el de la superficie superior de la unión. Con esto, se habrá obtenido

una geometrı́a con un aneurisma con espesor de aneurisma, una unión sólida y una arteria con espesor de

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

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

Creación del cuerpo con espesor variable

Para dar espesor a la unión, se utilizará el comando Operación Booleana→Substraer, con este comando

es posible restar un cuerpo de otro, luego si queremos dar espesor a la unión basta restarle su interior, es

decir, el volumen correspondiente al fluido que pasará a través de ella. Es por esto que se hace necesario

crear un archivo que contenga el interior de la unión.

Para crear un archivo con el interior de la unión 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 unión. En estos planos se deben incluir los contornos interiores de las geometrı́as 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 operación se realiza en el ambiente Boceto, mediante el comando Incluir

y seleccionado los contornos que el mismo Solid Edge debe reconocer. Finalizado esto, se habrán obtenido

dos bocetos, en uno se tendrá 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 obtendrı́a la geometrı́a del interior de la unión. Bueno, esta operación se puede realizar

con el comando Protrusión por secciones, seleccionando los dos contornos lı́mites de la geometrı́a desde

sus respectivos bocetos. Una vez obtenido el interior, se borra todo lo que corresponda a la geometrı́a de la

vasculatura, es decir, aneurisma, arteria y flange, quedando en el entorno de trabajo sólo con el interior de la

unión. Esta geometrı́a se guarda en formato Parasolid como interior.xt.

Ahora bien, se debe crear una pieza que contenga la geometrı́a del conjunto previo con el nombre

de conjunto.par. una vez creado el archivo, se debe insertar el archivo interior.xt, mediante el comando

Insertar→Copiar Pieza. Hecho esto, se presiona el ı́cono del comando Operación Booleana y se selecciona

la opción Substraer, luego se selecciona la pieza que se substraerá, en este caso el interior de la unión, y se

da click en aceptar. Con esto, se habrá dado espesor a la unión en la geometrı́a completa y se habrá obtenido,

finalmente, la geometrı́a del sólido con espesor variable. Este archivo se debe guardar como solido.par y

solido.xt.

Obtención de archivos parasolid finales

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

pieza que contenga la arteria, el aneurisma y la unión en formato sólido. Esto se hace siguiendo la misma

66
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metodologı́a 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 operación booleana. Con esto se habrá restado la parte sólida a la

geometrı́a completa, el resultado de esta operación es la geometrı́a del fluido. Se debe guardar el archivo

como fluido.par y fluido.xt.

Por último para utilizar estos archivos en Adina en ambiente Linux, se deben importar en un archivo

Idb los archivos fluido.xt y solido.xt (por separado) y guardar los Idb que los contienen, con esto ADINA

generará sendos archivos Parasolid que podrán ser utilizados en el ambiente Linux.
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3.4. Simulación Numérica

La simulación numérica es, evidentemente, el corazón de este trabajo de tı́tulo. Dentro de la metodologı́a,

parte importante de la atención se la lleva el tema del modelamiento del fenómeno. Cuestiones fundamen-

tales al respecto tienen que ver con la descripción cinemática correcta y el modelo de material del sólido, las

condiciones de borde fluidodinámicas y el mallado de las geometrı́as. En las siguientes secciones se discu-

tirán estos aspectos metodológicos, siempre bajo el criterio de dotar de mayor realismo a las simulaciones.

Por último, cabe destacar que la metodologı́a expuesta en este trabajo está basada en el software ADINA 8.3.

3.4.1. Mallado y Elementos Finitos

Para la creación de las mallas de los problemas FSI y CDF se utilizarán los resultados de la prueba de

malla realizada por Ledermann en su trabajo de tı́tulo [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 utilizarán los

resultados de la prueba de malla que Torrens realizó en su trabajo de tı́tulo [3].

Para todas las mallas de fluido se utilizarán 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 fluidodinámicas. 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 sólido tipo shell se utilizarán elementos triangulares de 3 nodos MITC3 para un análisis

de capa simple con descripción sólo de los nodos de la superficie media. Aunque se recomienda [13] la

utilización de elementos de 4 nodos, debido a la complejidad de la geometrı́a, fue imposible realizar un

mallado completo con longitudes de aristas suficientemente pequeñas. Este tipo de elementos no consideran

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

Por último, para análisis de sólidos 3D se utilizarán, también, elementos tetraedrales de 4 nodos.
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3.4.2. Modelos de Material y Formulación Cinemática

Con respecto al sólido, un tema clave en su modelamiento se refiere a la elección del modelo de material

utilizado y la descripción cinemática del sólido. Al mismo tiempo, estas variables están ı́ntimamente rela-

cionadas. De hecho, en el programa ADINA no se pueden utilizar descripciones cinemáticas arbitrarias para

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

En lo que respecta a este trabajo de tı́tulo, interesan las posibilidades de modelos de material y formu-

lación cinemática de elementos 3D y tipo shell para el sólido. Los modelos de material que se considerarán

en la discusión son los de Mooney-Rivlin y elástico isotrópico. Las posibles descripciones cinemáticas del

sólido consideran las combinaciones de opciones de desplazamientos y deformaciones. Tanto para desplaza-

mientos, como para deformaciones, existen 2 opciones; grandes y pequeñas, ası́ resulta un total de 4 posibles

descripciones cinemáticas.

Para elementos tipo 3D, es posible utilizar el modelo elástico isotrópico con las siguientes descripciones

cinemáticas: pequeños deplazamientos/pequeñas deformaciones y grandes desplazamientos/pequeñas defor-

maciones. Por otro lado, para el modelo de Mooney-Rivlin se puede utilizar sólo la formulación de grandes

desplazamientos/ grandes deformaciones.

Para elementos tipo shell, es posible utilizar el modelo elástico isotrópico con las siguientes descripciones

cinemáticas: pequeños deplazamientos/pequeñas deformaciones y grandes desplazamientos/pequeñas defor-

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

Es por esto que se ha determinado realizar las simulaciones sólidas con el modelo de Mooney-Rivlin uti-

lizando la formulación cinemática de grandes desplazamientos/ grandes deformaciones, mientras que para

simulaciones con el modelo elástico isotrópico se utilizará la formulación cinemática de grandes desplaza-

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

Ahora bien, para el modelo elástico isotrópico con pequeñas deformaciones y grandes desplazamientos,

ADINA utiliza la formulación Lagrangeana Total con la ley constitutiva (en la notación de ADINA):

S = Cε (3.1)

Donde, S es el segundo tensor de Piola-Kirchhoff y ε es el tensor de deformación de Green-Lagrange.

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

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

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

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

Ci j = 2εi j +δi j (3.2)

Donde, δi j es la delta de Kronecker y εi j el tensor de deformación de Green-Lagrange. Los invariantes

del tensor de Cauchy-Green quedan determinados por:

I1 = Ckk (3.3)

I2 =
1
2
(
I2
1 −Ci jCi j

)
(3.4)

I3 = detC (3.5)

(3.6)

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

La energı́a de deformación W puede ser escrita según los invariantes del tensor, o bien, según los stretch

principales.

Ahora bien, con el conocimiento de cómo la energı́a de deformación depende de los invariantes del tensor

de Cauchy-Green (Modelo de Mooney-Rivlin), se puede encontrar el segundo tensor de Piola-Kirchhoff

usando:

Si j =
1
2

(
∂W
∂εi j

+
∂W
∂ε ji

)
(3.7)

Por último, el tensor material incremental queda definido por:

C jirs =
1
2

(
∂Si j

∂εrs
+

∂Si j

∂εsr

)
(3.8)

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

ción y del segundo tensor de Piola-Kirchhoff para los esfuerzos.
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ANÁLISIS DE SENSIBILIDAD EN SIMULACIONES DE ANEURISMAS CEREBRALES CONSIDERANDO INTERACCIÓN FLUIDO ESTRUCTURA

3.4.3. Implementación del Perfil de Womersley

Volviendo al tema introducido en capı́tulo 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 ecuación 3.9.

ut(r, t) = us(r)+uΦ(r, t) (3.9)

Donde r es el radio del tubo, t es el tiempo, ut es la velocidad total, us es la velocidad estacionaria de

Poiseuille y uΦ la componente oscilatoria de la velocidad.

Según Zamir [15], tanto la velocidad, como el caudal oscilatorio (qΦ) en una sección circular está definidos

por las siguientes ecuaciones:

uΦ(r, t) =
iksa2

µΩ2

(
1− J0(ζ )

J0(Λ)

)
eiwt (3.10)

qΦ(t) =
iπksa4

µΩ2

(
1− 2J1(Λ)

ΛJ0(Λ)

)
eiwt (3.11)

Entonces;

uΦ(r, t)
qΦ(t)

=
iksa2

µΩ2

(
1− J0(ζ )

J0(Λ)

)
eiwt

iπksa4

µΩ2

(
1− 2J1(Λ)

ΛJ0(Λ)

)
eiwt

(3.12)

Simplificando;

uΦ(r, t)
qΦ(t)

=
1

πa2
Λ(J0(Λ)− J0(ζ ))
ΛJ0(Λ)−2J1(Λ))

(3.13)

Luego;

uΦ(r, t) =
qΦ(t)
πa2

Λ(J0(Λ)− J0(ζ ))
ΛJ0(Λ)−2J1(Λ))

(3.14)

Cabe destacar que el término qΦ

πa2 posee una interpretación fı́sica interesante. En efecto, corresponde a la

velocidad oscilatoria promedio sobre una sección circular en un tiempo t.
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Definiendo ūΦ(t) = qΦ

πa2 , se obtiene finalmente que:

uΦ(r, t) = ūΦ(t)
Λ(J0(Λ)− J0(ζ ))
ΛJ0(Λ)−2J1(Λ))

(3.15)

A través de la ecuación 3.15 se puede implementar el perfil de Womersley de manera directa si es que se

conoce ūΦ(t), puesto que los demás términos solo son funciones matemáticas y constantes conocidas. Ahora

bien, de la ecuación 3.9, integrando sobre r y dividiendo por el área de la sección circular se obtiene que:

ūt(t) = ūs + ūΦ(t)⇒ (3.16)

ūΦ(t) = ūt(t)− ūs (3.17)

Esta forma de ver ūΦ(t) es bastante conveniente, puesto que tanto ūt(t), como ūs son fácilmente obtenibles.

En efecto, ūt(t) corresponde a la medición del examen Doppler, mientras que ūs corresponde al promedio de

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

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

Para estudiar el comportamiento mecánico de un aneurisma sometido al flujo sanguı́neo pulsante se

realiza una simulación numérica que considera la interacción fluido-estructura. En el trabajo de tı́tulo de

Ledermann [4] se detalla exhaustivamente la metodologı́a de seteo de una simulación FSI en el programa

ADINA. Por su parte, Araya [5] propone mejoras en la metodologı́a de Ledermann que ayudan a robustecer

las simulaciones, solucionando muchos problemas de convergencia. En este aspecto metodológico, no se

puede aportar mucho, salvo estudiar la formulación de la cinemática del sólido, 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 más fuertes que se hacen en la formulación del problema.

Primero, se considera el sólido como una cáscara, lo cual es razonable debido a que el espesor de las paredes

arteriales y de aneurisma son órdenes de magnitud más pequeñas que el diámetro de la vasculatura. Sin

embargo, al mallar el sólido con este tipo de elementos, el programa ADINA niega la posibilidad de asignarle

las propiedades de un material hiperelástico, es por esto, que se cae en la necesidad de aplicar un modelo

elástico isotrópico como primera aproximación del comportamiento de las paredes arteriales. Una mejora

sustancial en la formulación del problema, serı́a probar mallar la pared arterial con elementos tipo 3D los

cuales permiten modelar el sólido como hiperelástico.

Interacción FSI

Básicamente, en un problema FSI se resuelve la mecánica de un sólido y un fluido que interactúan de

forma simultánea. Geométricamente se definen tres zonas; el sólido, el fluido y la interface. Las fuerzas

originadas por el fluido son cargadas al sólido, mientras que la deformación del sólido cambia el dominio del

fluido.

El problema fundamental de la interacción FSI es obtener la respuesta del sólido y el fluido a través de

la solución acoplada. En ADINA, el modelo estructural se representa mediante un sistema de coordenadas

Lagrangiano y sus principales incógnitas son los desplazamientos. Sin embargo, para poder realizar la inter-

acción fluido-estructura, el fluido debe estar descrito mediante un sistema arbitrario Lagrangeano-Euleriano

puesto que la interface sólido-fluido es deformable. Es por esto que las soluciones del fluido, en este tipo de

simulación, arrojan resultados de desplazamientos, además de las variables fluidodinámicas clásicas.

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

Compatibilidad Cinemática
d f = ds (3.18)
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Donde d f y ds representan las deformaciones del fluido y el sólido, respectivamente.

Condición Dinámica
n• τ f = n• τs (3.19)

Donde n es el vector normal a la superficie de interacción, mientras que τ f y τs, son los esfuerzos del

fluido y el sólido, respectivamente.

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

condición de deslizamiento en la pared:

Sin deslizamiento
v = ḋs (3.20)

Con deslizamiento
n•v = n• ḋs (3.21)

Ahora bien, las posiciones nodales de la interface del fluido son calculadas a partir de la condición 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 tracción impuesta por el fluido sobre el sólido, dada por la condición dinámica, es

integrada en la superficie de interacción y aplicada a los nodos del dominio estructural. De esta manera la

fuerza F(t) aplicada sobre el sólido queda expresada según:

F(t) =
∫

hd
τ f •dS (3.22)

Donde, hd es la cantidad virtual de desplazamiento del sólido.

El sólido y el fluido son mallados separadamente y el programa se encarga de realizar la interacción.

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 evaluación. 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 sólido.

Análogamente, 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 cercanı́a de las mallas es considerar las distancias

relativas. La distancia relativa del fluido r f queda definida según:

r f = máx
{

d f

Ds

}
(3.23)

Donde, d f es la distancia entre el fluido y la superficie estructural y Ds es el largo de los elementos del

sólido, tal como lo ilustra la figura 3.4. Si r f > 1 el programa se para y lanza un mensaje de error, mientras

si es que 0,001 < r f < 1 el programa lanza una advertencia mientras continúa calculando.

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

Análogamente se define la distancia relativa del sólido por:

rs = máx
{

ds

D f

}
(3.24)

Finamente, se desarrolla una integración consistente en el paso de tiempo para ambos modelos en donde
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es necesario balancear la ecuación 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].

Metodologı́a de implementación de una Simulación FSI en ADINA

A continuación, se resumen los pasos propuestos por Ledermann para el seteo de una simulación FSI,

con el fin de crear un documento conciso que sirva de referente y control a la hora de realizar una simulación

FSI.

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

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

Parámetros:

µ0 = 0,056 [Pa · s]

µ∞ = 0,00345[Pa · s]

A = 10,976

n =−0,3216

ρ = 1050 [Kg/m3]

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

c) Meshing type: Free Form

d) Meshing Algorithm: Delauny
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e) Boundary Meshing: Advancing Font

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

y volver a 5.

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

9. Crear el material Arteria: Model→Material→Manage Material→Elastic Isotropic.

a) Add

b) Módulo de Young= 7044155 [Pa] Seshaiyer, 10632540 [Pa] Delfino.

c) Módulo de Poisson= 0.49

d) Densidad= 1100 [kg/m3]

10. Identificar Faces y Edges.

11. Dar espesor a las caras de la geometrı́a: Geometry→Faces→Thickness

a) Espesor de aneurisma= 0.086 [mm]

b) Espesor de arteria= 0.4 [mm]

12. Asignar propiedades a los elementos: Model→Element Properties→Shell→Faces

13. Crear Element group: Meshing→Element group→Type: Shell.

14. Asignar densidad de malla: Meshing→Mesh Density.

a) Faces

b) Use Length

c) Definir el largo y los caras seleccionadas (quedan excluidas las caras de entrada y salida de fluido)

15. Crear la Malla del sólido: Meshing→Create Mesh.

a) Face

b) Type: Shell

c) En este punto ADINA puede redefinir las densidad sobre los bordes, creando un nuevo largo de

separación 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.

16. Para el fluido, aplicar la metodologı́a de implementación de Womersley [4].

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

18. Definir la función de tiempo de la presión a la salida: Control→Time Function→Add→Import (Archi-

vo de presión a la salida).

19. Definir el proceso de solución: Control→Solution process

a) FBCI-Yes

b) Equilibrium Iteration→Iteration Method→Newton→Max Number of Iteration→100

c) Tolerance→0.001

20. Definir condiciones del problema fluido: Model→Flow assumptions→3D,Incompressible,Laminar

21. Aplicar tracción normal sobre la cara de salida del fluido: Model→Usual Boundary Conditions/loads→Apply→
Normal Traction→Faces.

22. Aplicar condición FSI: Model→Special Boundary Conditions→Fluid-Structure Interface→Faces.

23. Definir análisis transiente: Transient Analysis→Euler→1.

24. Definir control de interacción fluido-estructura: Fluid-Structure Interaction Control→Iterative→Max

number of iteration→50.

25. Para el sólido, definir el paso de tiempo de la misma manera que en el problema fluido: Control→Time

Step.

26. Definir la función de tiempo de la presión externa: Control→Time Function→Add→Import.

27. Definir asunciones de análisis: Control→Analysis Assumptions→Kinematics→Displacement,large→
Strains,Small.

28. Aplicar condiciones de Borde:

a) Model→Boundary conditions→Apply Fixity→Edges

b) Model→Boundary conditions→FSI Boundary→Faces

29. Aplicar carga externa: Model→Loading→Apply→Pressure→Faces.

30. Definir proceso de solución: Solution process→iteration Method→Full Newton→Numb. Max. iter.→100.

31. Crear los archivos .dat de la simulacion fluida y sólida.

32. Lanzar Adina-FSI y correr la simulación acoplada. Cuidar la asignación de memoria y procesadores.
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3.4.5. Simulaciones CFD

Las simulaciones CFD se utilizan en problemas netamente fluidodinámicos. En este sentido, para el

estudio del efecto sobre los resultados de la cantidad de sifones precedentes al aneurisma esta metodologı́a

aplica, puesto que sólo interesa determinar el efecto sobre las distribuciones de velocidad y esfuerzos de

corte.

El efecto de la presión se desprecia debido a que esta variable solo depende de la perdida de carga

entre el aneurisma y la salida de la geometrı́a, la cual se considerará igual para todos los casos. Ahora bien,

si la presión no es un factor variable en el problema, entonces la respuesta del sólido (de considerar una

simulación FSI) tampoco lo será, puesto que la presión es la variable de carga dominante sobre la pared

arterial (recordar que los esfuerzos de corte en la pared aplicados por la sangre son bajı́simos). Es por esto

que no tendrı́a sentido realizar simulaciones FSI para estudiar el efecto de la cantidad de sifones precedentes

al aneurisma.

En cuanto a la implementación de estas simulaciones en ADINA, la metodologı́a es prácticamente igual

a la utilizada para la parte del fluido en la simulación FSI, con la salvedad de que es necesario cambiar la

condición de borde de la pared de FSI a pared rı́gida sin deslizamiento.

3.4.6. Simulaciones Estructurales

Las simulaciones estructurales puras se utilizarán para determinar el orden de magnitud de los errores en

los que se incurre al considerar la aproximación elástica en el material. Básicamente, las principales difer-

encias con la metodologı́a de la parte sólida del problema FSI son: Utilización de elementos 3D, posibilidad

de utilizar materiales hipereslásticos, cambio de la condición FSI por una presión homogénea en la pared

interior de la geometrı́a.

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

[2].
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3.5. Planificación de Simulaciones

En orden a cumplir los objetivos planteados en este trabajo de tı́tulo se propone la siguiente planificación

de simulaciones consideradas sobre un caso real:

1. Comparación de resultados en el modelo sólido: Se utilizará para estimar los errores al suponer

material elástico en la pared arterial. Se compararán los resultados en las siguientes simulaciones:

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

b) Estructural Pura, Elástica, Módulo de Young Seshaiyer Equivalente, Espesor Variable, Elementos

Tipo 3D.

c) Estructural Pura, Elástica, Módulo de Young Seshaiyer Equivalente, Espesor Variable, Elementos

tipo Shell.

2. Variación de la longitud de la vasculatura precedente al aneurisma: Esta variación tiene como fin

estudiar como la cantidad de sifones precedente al aneurisma afecta la hemodinámica dentro de él.

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

a) CFD, Pared Rı́gida, Perfil de Velocidades de Womersley a la entrada, Pulso de presión a la salida

normal.

3. Variación de la presión a la salida: Se estudiará el efecto de la presión a la salida. Para este efecto,

se utilizará un pulso de presión hipertenso y se comparará con uno normal. Se realizará la siguiente

simulación:

a) FSI, Sólido Elástico, Módulo de Young Seshaiyer Equivalente, Espesor Variable, Elementos tipo

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

b) FSI, Sólido Elástico, Módulo de Young Seshaiyer Equivalente, Espesor Variable, Elementos tipo

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

4. Variación de material: Se estudiará el efecto de cambiar el módulo de Young Equivalente de Seshaiy-

er por el de Delfino en una simulación del tipo:

a) FSI, Sólido Elástico, Módulo de Young Delfino Equivalente, Espesor Variable, Elementos tipo

Shell, Perfil de Velocidades de Womersley a la entrada, Pulso de presión a la salida normal.
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5. Variación de espesor: Se estudiará el efecto de la variación del espesor de la capa de vasculatura

mediante las siguientes simulaciones:

a) FSI, Sólido Elástico, Módulo de Young Seshaiyer Equivalente, Espesor de Aneurisma, Elementos

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

b) FSI, Sólido Elástico, Módulo de Young Seshaiyer Equivalente, Espesor de Arteria, Elementos

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

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 t́ıtulo.

Simulación Tipo Modelo Sólido Espesor Elementos del Sólido Presión a la Salida

1 Estructural pura Hiperelástico Seshaiyer variable 3D -

2 Estructural pura Elástico equivalente Seshaiyer variable 3D -

3 Estructural pura Elástico equivalente Seshaiyer variable Shell -

4 CFD Pared Ŕıgida - - normal

5 CFD Pared Ŕıgida - - normal

6 CFD Pared Ŕıgida - - normal

7 FSI Elástico equivalente Seshaiyer variable shell normal

8 FSI Elástico equivalente Seshaiyer variable shell hipertenso

9 FSI Elástico equivalente Delfino variable shell normal

10 FSI Elástico equivalente Seshaiyer arteria shell normal

11 FSI Elástico equivalente Seshaiyer aneurisma shell normal

Con estas simulaciones se podrá concluir:

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

modelo elástico isotrópico equivalente.

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

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

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

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

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

La simulación más realista propuesta es la número 7, la cual servirá como punto de comparación en el

análisis posterior.
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Capı́tulo 4

Resultados

4.1. Reconstrucción de geometrı́as

Se completó exitosamente la reconstrucción de 9 casos reales. En la tabla 4.1 se listan sus caracterı́sticas

principales.

Cuadro 4.1: Caracteŕısticas de los casos recontruidos.

Caso1 Tipo Diámetro Cuello Ancho Largo NSI BMR Estado
# [mm] [mm] [mm]

1 Aneurisma carótido oftálmico der 4,0 6,4 7,3 0,132 7,930 No roto

2 Aneurisma carótido oftálmico der 4,8 5,5 44,6 0,126 4,111 Roto

3a Aneurisma comunicante posterior der 5,7 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 carótido oftálmico izq 3,7 6,3 4,9 0,171 10,014 No roto

6 Aneurisma carótido oftálmico der 8,6 7,5 6,3 0,047 3,016 No roto

7 Aneurisma carótido oftálmico 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 geometrı́as reconstruidas.
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Figura 4.1: Geometŕıas reconstruidas conjunto 1.

Figura 4.2: Geometŕıas reconstruidas conjunto 2.
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4.2. Análisis Estadı́stico

Junto a Rojo [2], se ha desarrollado un estudio de distribución de ı́ndices geométricos de aneurismas cere-

brales, con el fin de correlacionarlos con su estado de ruptura. Se consideró para este efecto, una población

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

El valor promedio del ı́ndice 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 desviación estándar del ı́ndice NSI es 0.063 para los casos no rotos y 0.067 para los casos rotos.

En la figura 4.3 se aprecia la distribución de la frecuencia de casos rotos y no rotos en función del ı́ndice

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.

0,153
0

10

20

30

40

50

60

70

80

90

100

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

Fr
ec
ue

nc
ia
 [%

]

NSI

Frecuencia Acumulada Casos No Rotos

1‐Frecuencia Acumulada Casos Rotos

Figura 4.3: Distribución de frecuencia acumulada de casos no rotos y uno menos frecuencia acumulada de casos rotos en función

del ı́ndice NSI.

El valor promedio del ı́ndice 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 desviación estándar del ı́ndice BMR es
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5.91 para los casos no rotos y 11.05 para los casos rotos.

En la figura 4.4 se aprecia la distribución de la frecuencia de casos rotos y no rotos en función del ı́ndice

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 %.

80

100

60

80

a 
[%

]

40

Fr
ec
ue

nc
i

20

5,84
0

0 5 10 15 20 25 30 35 40

BMRBMR

Frecuencia Acumulada Casos No Rotos

1‐Frecuencia Acumulada Casos Rotos

Figura 4.4: Distribución de frecuencia acumulada de casos no rotos y uno menos frecuencia acumulada de casos rotos en función

del ı́ndice BMR.

Como ya se habı́a 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 lı́mite análogo. En su estudio el 78 % de los casos rotos poseı́an un NSI mayor a 0.183,

mientras que un 78 % de los no rotos poseı́an 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:

D[%] =
LimiteRaghavan−Limiteactual

NSImax−NSImin
·100 =

0,183−0,153
0,307−0,031

·100 = 10,9% (4.1)

La diferencia relativa porcentual es del 11.1 %.

Análogamente, 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 variación de parámetros propuestos en este trabajo de tı́tulo se seleccionó la geometrı́a

reconstruida número 5, la cual está ilustrada en la figura 4.5.

Figura 4.5: Caso 5: Geometŕıa seleccionada para análisis de sensibilidad.

Las caracterı́sticas principales del caso aparecen listadas a continuación:

Caso: 5

Tipo: Aneurisma Sacular de la Arteria Carótida Oftálmica Izquierda.

Espesor arterial: 0.4 [mm]

Espesor de aneurisma: 0.086 [mm]

Diámetro de entrada: 4.78 [mm]

Volumen total:1004.75 [mm3]

Volumen con espesor arterial: 359.5 [mm3]

Superficie con espesor arterial: 1805.37 [mm2]

Volumen con espesor de aneurisma: 84.37 [mm3]

Superficie con espesor de aneurisma: 1965.09 [mm2]
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Volumen con espesor variable: 337.6 [mm3]

Superficie con espesor variable: 1827.36 [mm2]

Superficie de entrada a la arteria: 16.4 [mm2]

Volumen de aneurisma aislado: 97.16 [mm3]

Superficie de manto de aneurisma: 97.84 [mm2]

Superficie en la base del aneurisma: 9.77 [mm2]

NSI: 0.171

BMR: 10.01
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4.4. Consideraciones Generales

En las siguientes secciones se mostrarán los resultados de las simulaciones de la mecánica del caso se-

leccionado, realizando las variaciones propuestas en el capı́tulo de metodologı́a. Se ha mantenido la nomen-

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

En cuanto a los resultados, se ha optado por mostrar un set de figuras que muestran gráficas tridimension-

ales de variables mecánicas relevantes sobre la geometrı́a considerada y que son relevantes para el análisis

del problema; ası́ como gráficos de las variables en los puntos de control seleccionados para cada tipo de sim-

ulación. En cada una de las secciones siguientes, cuando sea pertinente, se indicará cuales son las gráficas

utilizadas y los puntos de control seleccionados.

Con respecto a las unidades de medición, siempre que no se indique lo contrario, todos los resultados

para esfuerzos están expresados en Pascales [Pa] , las distancias en metros [m], el tiempo en segundos [s] y

las deformaciones en unidades adimensionales [UA].

Por último, las gráficas tridimensionales se presentan suavizadas según un promedio local, con la opción

AVERAGE de ADINA. Los máximos y mı́nimos de las variables fı́sicas que se presentan en las figuras son

máximos y mı́nimos 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 geometrı́a completa del caso 5 (3 sifones).

Para el caso de las simulaciones que utilizan elementos 3D, se utilizó la parte del sólido de la geometrı́a,

obtenida mediante la metodologı́a de espesor variable. Para el caso de la simulación con elementos tipo Shell,

se obtuvo, con una variación de la misma metodologı́a, una geometrı́a cuyas caras externas representaban la

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

Ahora bien, para todas las simulaciones se reportarán 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 sı́stole cardı́aca para el pulso común utilizado en estas simulaciones. Además, para las simulaciones

con modelo elástico se incluirán la primera y tercera deformación principal. Para el caso de la simulación

con modelo hiperelástico, no es posible obtener estos valores, en cambio se incluirán 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 fı́sicas antes mencionadas sobre el aneurisma, como también,

un punto en el fondo de la geometrı́a. Se mostrará la evolución temporal de las variables sobre los puntos

de control. Estos puntos serán útiles más adelante para realizar comparaciones entre los distintos modelos.

En la figura 4.6, se ilustra la geometrı́a considerada en las simulaciones y la ubicación del punto de control

común.

Figura 4.6: Geometŕıa considerada en las simulaciones estructurales puras y ubicación del punto de control del fondo.
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4.5.2. Resultados Simulación 1

Caracterı́sticas generales:Simulación estructural pura, modelo hiperelástico de Seshaiyer, espesor

variable, elementos tipo 3D.

Espesor arterial: 0.4 [mm].

Espesor de aneurisma: 0.086 [mm].

Largo Arista de elementos sólido: 0.025 [mm].

Cantidad de elementos sólido: 237,969 .

Volumen sólido: 337.6 [mm3].

Densidad de malla sólido: 704 [el/mm3].

Descripción cinemática del sólido: Desplazamientos grandes/Deformaciones grandes.

Figura 4.7: Simulación 1. Distribución del desplazamiento en la pared arterial para la śıstole (1.3 [s], segundo pulso).

En la figura 4.7 se ilustra el desplazamiento de la geometrı́a para la sı́stole. Se aprecia que las zonas de

mayores desplazamientos corresponden a la parte superior del aneurisma, levemente inclinada en dirección a

la salida, y a la zona lateral izquierda con respecto a la dirección entrada-salida. El desplazamiento máximo

es del orden de 0.2 [mm], aproximadamente la mitad del espesor arterial y el doble del espesor de aneurisma.

Cabe notar, además, que el desplazamiento se concentra en la zona aledaña al aneurisma, no extendiéndose

demasiado al resto de la geometrı́a.
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Figura 4.8: Simulación 1. Distribución del esfuerzo efectivo de Von Mises en la pared arterial para la śıstole (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 geometrı́a

para la sı́stole, respectivamente. Se aprecia que la zona de concentración de ambos esfuerzos corresponde

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

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

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

el primer esfuerzo principal es de tracción en la mayor parte de la geometrı́a y que el esfuerzo principal se

concentra exclusivamente en la zona del aneurisma.

Figura 4.9: Simulación 1. Distribución del primer esfuerzo principal en la pared arterial para la śıstole (1.3 [s], segundo

pulso).
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Figura 4.10: Simulación 1. Distribución del primer estiramiento principal en la pared arterial para la śıstole (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 tracción (mayor que 1) y el tercero, en compresión (menor que 1).

Los valores extremos se ubican nuevamente en los mismos lugares que para los esfuerzos, como es lógico;

los máximos en la zona lateral y los mı́nimos en los extremos. Cabe destacar que aunque en la figura 4.11,

el mı́nimo aparece en la zona lateral, esto significa que es el lugar con mayor compresión.

Figura 4.11: Simulación 1. Distribución del tercer estiramiento principal en la pared arterial para la śıstole (1.3 [s],

segundo pulso).
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Figura 4.12: Simulación 1. Desplazamiento en función del tiempo para los puntos de desplazamiento máximo 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.
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Figura 4.13: Simulación 1. Esfuerzo efectivo de Von Mises en función del tiempo para los puntos de esfuerzo efectivo

máximo en el aneurisma y fondo durante dos ciclos cardiacos (1.71 [s]).
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Figura 4.14: Simulación 1. Primer esfuerzo principal en función del tiempo para los puntos de primer esfuerzo principal

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

En los puntos de control definidos, el desplazamiento máximo de la geometrı́a es de 0.22 [mm], mien-

tras que el esfuerzo efectivo máximo es de 420.76 [kPa] y el máximo primer esfuerzo principal es de 415.45

[kPa]. Cabe destacar de este resultado, que el gráfico 4.9 de primer esfuerzo principal se encuentra distorsion-

ado debido a alguna concentración de esfuerzo producida en algún nodo, lo cual distorsiona completamente

la escala.
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4.5.3. Resultados Simulación 2

Caracterı́sticas generales:Simulación estructural pura, modelo elástico equivalente de Seshaiyer, es-

pesor variable, elementos tipo 3D.

Espesor arterial: 0.4 [mm].

Espesor de aneurisma: 0.086 [mm].

Largo Arista de elementos sólido: 0.025 [mm].

Cantidad de elementos sólido: 237,969 .

Volumen sólido: 337.6 [mm3].

Densidad de malla sólido: 704 [el/mm3].

Descripción cinemática del sólido: Desplazamientos grandes/Deformaciones pequeñas.

Figura 4.15: Simulación 2. Distribución del desplazamiento en la pared arterial para la śıstole (1.3 [s], segundo pulso).

En la figura 4.15 se ilustra el desplazamiento de la geometrı́a para la sı́stole. Se aprecia que las zonas de

mayores desplazamientos corresponden a la parte superior del aneurisma, levemente inclinada en dirección a

la salida, y a la zona lateral izquierda con respecto a la dirección entrada-salida. El desplazamiento máximo

es del orden de 0.3 [mm], aproximadamente tres cuartas partes del espesor arterial y tres veces más que el

espesor del aneurisma. Cabe señalar, además, que el desplazamiento se extiende más hacia la zona de la

arteria que en el caso del modelo de material hiperelástico.
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Figura 4.16: Simulación 2. Distribución del esfuerzo efectivo de Von Mises en la pared arterial para la śıstole (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 geometrı́a

para la sı́stole, respectivamente. Se aprecia, nuevamente, que la zona de concentración de ambos esfuerzos

corresponde a la zona lateral izquierda con respecto a la dirección entrada-salida. Las zonas de menores

esfuerzos en el aneurisma corresponden a los extremos de la geometrı́a en sentido entrada-salida, en donde

se forman unas especies de puntas. Cabe destacar que el primer esfuerzo principal es de tracción en la mayor

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

Figura 4.17: Simulación 2. Distribución del primer esfuerzo principal en la pared arterial para la śıstole (1.3 [s], segundo

pulso).
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Figura 4.18: Simulación 2. Distribución de la primera deformación principal en la pared arterial para la śıstole (1.3 [s],

segundo pulso).

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

general, la primera deformación principal es en tracción (positiva) y la tercera, en compresión (negativa).

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

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

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

Figura 4.19: Simulación 2. Distribución de la tercera deformación principal en la pared arterial para la śıstole (1.3 [s],

segundo pulso).
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Figura 4.20: Simulación 2. Desplazamiento en función del tiempo para los puntos de desplazamiento máximo en el

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

En la figuras 4.20 y 4.21 se muestran los desplazamientos y esfuerzos efectivos para los puntos de control

seleccionados, respectivamente.
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Figura 4.21: Simulación 2. Esfuerzo efectivo de Von Mises en función del tiempo para los puntos de esfuerzo efectivo

máximo en el aneurisma y fondo durante dos ciclos cardiacos (1.71 [s]).
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Figura 4.22: Simulación 2. Primer esfuerzo principal en función del tiempo para los puntos de primer esfuerzo principal

máximo 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.
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Figura 4.23: Simulación 2. Primera deformación principal en función del tiempo para los puntos de primera deformación

principal máxima en el aneurisma y fondo durante dos ciclos cardiacos (1.71 [s]).
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000 020 040 060 080 100 120 140 160

Tercera Deformación Principal Mínima

Tercera Deformación Principal Fondo

0,00

0,00 0,20 0,40 0,60 0,80 1,00 1,20 1,40 1,60

004

-0,02
pa

l [
U

A]

-0,06

-0,04

ac
ió

n 
Pr

in
ci

p

-0,08

er
a 

De
fo

rm
a

-0,10

Te
rc

e

-0,12
Tiempo [s]

Figura 4.24: Simulación 2. Tercera deformación principal en función del tiempo para los puntos de tercera deformación

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

En los puntos de control definidos, el desplazamiento máximo de la geometrı́a es de 0.32 [mm], el

esfuerzo efectivo máximo es de 467.9 [kPa], el máximo primer esfuerzo principal es de 543.24 [kPa], la

máxima primera deformación principal es de 0.083 [UA] y la mı́nima tercera deformación principal es de

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

caso hiperelástico.
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4.5.4. Resultados Simulación 3

Caracterı́sticas generales:Simulación estructural pura, modelo elástico equivalente de Seshaiyer, es-

pesor variable, elementos tipo Shell.

Espesor arterial: 0.4 [mm].

Espesor de aneurisma: 0.086 [mm].

Largo Arista de elementos sólido: 0.02 [mm].

Cantidad de elementos sólido: 59,052 el .

Descripción cinemática del sólido: Desplazamientos grandes/Deformaciones pequeñas.

Figura 4.25: Simulación 3. Distribución del desplazamiento en la pared arterial para la śıstole (1.3 [s], segundo pulso).

En la figura 4.25 se ilustra el desplazamiento de la geometrı́a para la sı́stole. Se aprecia que las zonas de

mayores desplazamientos corresponden a la parte superior del aneurisma, levemente inclinada en dirección a

la salida, y a la zona lateral izquierda con respecto a la dirección entrada-salida. El desplazamiento máximo es

del orden de 0.5 [mm], aproximadamente el espesor arterial y cinco veces más que el espesor del aneurisma.

Cabe señalar, además, que el desplazamiento se extiende más hacia la zona de la arteria que en los casos con

elementos 3D.
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Figura 4.26: Simulación 3. Distribución del esfuerzo efectivo de Von Mises en la pared arterial para la śıstole (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 geometrı́a

para la sı́stole, respectivamente. Se aprecia, nuevamente, que la zona de concentración de ambos esfuerzos

corresponde a la zona lateral izquierda con respecto a la dirección entrada-salida. Las zonas de menores

esfuerzos en el aneurisma corresponden a los extremos de la geometrı́a en sentido entrada-salida, en donde

se forman unas especies de puntas. Cabe destacar que el primer esfuerzo principal es de tracción en la mayor

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

Figura 4.27: Simulación 3. Distribución del primer esfuerzo principal en la pared arterial para la śıstole (1.3 [s], segundo

pulso).

102
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Figura 4.28: Simulación 3. Distribución de la primera deformación principal en la pared arterial para la śıstole (1.3 [s],

segundo pulso).

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

general, la primera deformación principal es en tracción (positiva) y la tercera, en compresión (negativa).

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

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

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

Figura 4.29: Simulación 3. Distribución de la tercera deformación principal en la pared arterial para la śıstole (1.3 [s],

segundo pulso).
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Figura 4.30: Simulación 3. Desplazamiento en función del tiempo para los puntos de desplazamiento máximo 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: Simulación 3. Esfuerzo efectivo de Von Mises en función del tiempo para los puntos de esfuerzo efectivo

máximo en el aneurisma y fondo durante dos ciclos cardiacos (1.71 [s]).
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Figura 4.32: Simulación 3. Primer esfuerzo principal en función del tiempo para los puntos de primer esfuerzo principal

máximo 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.
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Figura 4.33: Simulación 3. Primera deformación principal en función del tiempo para los puntos de primera deformación

principal máxima en el aneurisma y fondo durante dos ciclos cardiacos (1.71 [s]).
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Figura 4.34: Simulación 3. Tercera deformación principal en función del tiempo para los puntos de tercera deformación

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

En los puntos de control definidos, el desplazamiento máximo de la geometrı́a es de 0.52 [mm], el

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

máxima primera deformación principal es de 0.1 [UA] y la mı́nima tercera deformación 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 máximos de desplazamientos, esfuerzos y

deformaciones en el aneurisma.

Simulación Desp. Máximo Esf. Efect. Máximo 1◦ Esf. Ppal. Máximo 1◦ Def. Ppal. Máxima 3◦ Def. Ppal. Mı́nima
# [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 sólido se hace más ’blando’cuanto más simplificado es el modelo que se utiliza, aumen-

tando los esfuerzos exhibidos, al igual que las deformaciones. Sobre esta situación se volverá en el capı́tulo

siguiente.

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

resultado de las simulaciones estructurales puras.

Figura 4.35: Zonas de máximos y ḿınimos esfuerzos y deformaciones según 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 fluidodinámicos de las simulaciones numéricas. Con este fin, se realizaron simula-

ciones fluidodinámicas puras sobre tres geometrı́as obtenidas a partir del caso 5 que cuentan con tres, dos y

un sifón respectivamente. En la figura 4.36 se ilustran las geometrı́as utilizadas para tal efecto. Cabe consid-

erar que las entradas de las geometrı́as de 1 y 3 sifones fueron homologadas a la entrada de la geometrı́a de

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

Figura 4.36: Geometŕıas utilizadas en las simulaciones CFD.

Al igual que para las simulaciones estructurales puras, en este caso se mostrarán gráficas tridimensionales

de distribución de presión y esfuerzo de corte en la pared de las geometrı́as, como también, gráficos tempo-

rales de estas variables sobre puntos de control seleccionados. Además, se incluirán gráficas de distribución

de velocidades en planos de control.

Sin embargo, nuevamente las mallas de los casos no serán completamente idénticas, por lo que no se

puede asegurar ni que los puntos, ni que los planos de control sean completamente iguales. No obstante, aún

son identificables los elementos del fondo del aneurisma para todas las geometrı́as, como también el plano

de entrada al mismo, gracias a la metodologı́a de reconstrucción. Es por esto que a excepción del plano de

entrada, los demás planos son sólo referenciales. En la figura 4.37 se ilustran los planos y punto de control
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comunes a todas las geometrı́as.

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

Caracterı́sticas generales:Simulación CFD, Pared Rı́gida, Perfil de Velocidades de Wommerley a la

entrada, Pulso de presión 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].

Figura 4.38: Simulación 4. Distribución de presión en la geometŕıa completa para la diástole (figura izquierda. 0.96 [s]) y

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

En la figura 4.38 se muestra la distribución de presión sobre la geometrı́a para la diástole y la sı́stole.

Naturalmente, cae en el sentido del flujo. Para la sı́stole la caı́da de presión es de alrededor de 5 [kPa].
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Figura 4.39: Simulación 4. Distribución de el esfuerzo de corte en la geometŕıa completa para la diástole (figura izquierda.

0.96 [s]) y la śıstole (figura derecha. 1.16 [s]).

En la figura 4.39 se muestra la distribución de esfuerzo de corte en la pared en la geometrı́a completa

para la diástole y la sı́stole. Puede apreciarse que el aneurisma exhibe bajos esfuerzos de corte sobre su

pared comparado con el resto de la geometrı́a. Por otro lado, en la figura 4.40 se aprecia la distribución 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 geometrı́a; presentan relativamente bajos esfuerzos de

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

Figura 4.40: Simulación 4. Distribución de el esfuerzo de corte en el aneurisma para la diástole (figura izquierda. 0.96 [s])

y la śıstole (figura derecha. 1.16 [s]).
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Figura 4.41: Simulación 4. Distribución de la magnitud de la velocidad en cada uno de los planos de control definidos en

el aneurisma para la diástole (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 diástole y la sı́stole. Cabe destacar que, como es previsible, producto de la dirección

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 explicarı́a los bajos

esfuerzos de corte en la sección extrema del aneurisma.

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

el aneurisma para la śıstole (1.16 [s]).
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Figura 4.43: Simulación 4. Distribución de la velocidad en cada uno de los planos de control definidos en el aneurisma

para la diástole (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 dirección de salida del flujo es hacia abajo en las figuras, mientras que

para el plano transversal es hacia la derecha. Las imágenes confirman lo dicho anteriormente con respecto a

la velocidad.

Figura 4.44: Simulación 4. Distribución de la velocidad en cada uno de los planos de control definidos en el aneurisma

para la śıstole (1.16 [s]).
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Figura 4.45: Simulación 4. Presión en función del tiempo para los puntos de presión máxima en el aneurisma, fondo y

presión ḿınima en el aneurisma durante dos ciclos cardiacos (1.71 [s]).
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Figura 4.46: Simulación 4. Esfuerzo de corte en función del tiempo para los puntos de esfuerzo de corte máximo en el

aneurisma, fondo y esfuerzo de corte ḿınimo 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 presión y esfuerzo de corte

para los puntos de control definidos, respectivamente. Se puede notar que la presión 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 ubicación del punto dentro del aneurisma. Se observan

esfuerzos de corte entre 0 y 24 [Pa], aproximadamente.
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4.6.3. Resultados Simulación 5

Caracterı́sticas generales:Simulación CFD, Pared Rı́gida, Perfil de Velocidades de Wommerley a la

entrada, Pulso de presión 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].

Figura 4.47: Simulación 5. Distribución de presión en la geometŕıa completa para la diástole (figura izquierda. 0.96 [s]) y

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

En la figura 4.47 se muestra la distribución de presión sobre la geometrı́a para la diástole y la sı́stole.

Naturalmente, cae en el sentido del flujo. Para la sı́stole la caı́da de presión es de alrededor de 5 [kPa].
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Figura 4.48: Simulación 5. Distribución de el esfuerzo de corte en la geometŕıa completa para la diástole (figura izquierda.

0.96 [s]) y la śıstole (figura derecha. 1.16 [s]).

En la figura 4.48 se muestra la distribución de esfuerzo de corte en la pared en la geometrı́a completa para

la diástole y la sı́stole. Nuevamente, puede apreciarse que el aneurisma exhibe bajos esfuerzos de corte sobre

su pared comparado con el resto de la geometrı́a. Por otro lado, en la figura 4.49 se aprecia la distribución

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 geometrı́a; presentan relativamente bajos esfuerzos de

corte y , de hecho, el mı́nimo global se encuentra en esta zona para la diástole (0.14 [Pa]).

Figura 4.49: Simulación 5. Distribución de el esfuerzo de corte en el aneurisma para la diástole (figura izquierda. 0.96 [s])

y la śıstole (figura derecha. 1.16 [s]).
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Figura 4.50: Simulación 5. Distribución de la magnitud de la velocidad en cada uno de los planos de control definidos en

el aneurisma para la diástole (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 diástole y la sı́stole. Al igual que en el caso de 3 sifones, producto de la dirección

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 explicarı́a los bajos

esfuerzos de corte en la sección extrema del aneurisma.

Figura 4.51: Simulación 5. Distribución de la magnitud de la velocidad en cada uno de los planos de control definidos en

el aneurisma para la śıstole (1.16 [s]).

118
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Figura 4.52: Simulación 5. Distribución de la velocidad en cada uno de los planos de control definidos en el aneurisma

para la diástole (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 dirección de salida del flujo es hacia abajo en las figuras, mientras que

para el plano transversal es hacia la derecha. Las imágenes confirman lo dicho anteriormente con respecto a

la velocidad.

Figura 4.53: Simulación 5. Distribución de la velocidad en cada uno de los planos de control definidos en el aneurisma

para la śıstole (1.16 [s]).

En las figuras 4.54 y 4.55 se muestran las evoluciones temporales de la presión y esfuerzo de corte para

los puntos de control definidos, respectivamente. Se puede notar que la presión 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 ubicación 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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0

2.000

4.000

6.000

8.000

10.000

12.000

14.000

16.000

18.000

20.000

0,00 0,20 0,40 0,60 0,80 1,00 1,20 1,40 1,60

Pr
es

ió
n 

[P
a]

Tiempo [s]

Presión Máxima

Presión Fondo

Presión Mínima

Figura 4.54: Simulación 5. Presión en función del tiempo para los puntos de presión máxima en el aneurisma, fondo y

presión ḿınima en el aneurisma durante dos ciclos cardiacos (1.71 [s]).
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Figura 4.55: Simulación 5. Esfuerzo de corte en función del tiempo para los puntos de esfuerzo de corte máximo en el

aneurisma, fondo y esfuerzo de corte ḿınimo en el aneurisma durante dos ciclos cardiacos (1.71 [s]).
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4.6.4. Resultados Simulación 6

Caracterı́sticas generales:Simulación CFD, Pared Rı́gida, Perfil de Velocidades de Wommerley a la

entrada, Pulso de presión 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].

Figura 4.56: Simulación 6. Distribución de presión en la geometŕıa completa para la diástole (figura izquierda. 0.96 [s]) y

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

En la figura 4.56 se muestra la distribución de presión sobre la geometrı́a para la diástole y la sı́stole.

Naturalmente, cae en el sentido del flujo. Para la sı́stole la caı́da de presión es de alrededor de 4.5 [kPa].
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Figura 4.57: Simulación 6. Distribución de el esfuerzo de corte en la geometŕıa completa para la diástole (figura izquierda.

0.96 [s]) y la śıstole (figura derecha. 1.16 [s]).

En la figura 4.57 se muestra la distribución de esfuerzo de corte en la pared en la geometrı́a completa

para la diástole y la sı́stole. Puede apreciarse que el aneurisma exhibe bajos esfuerzos de corte sobre su

pared comparado con el resto de la geometrı́a. Por otro lado, en la figura 4.58 se aprecia la distribución 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 geometrı́a; presentan relativamente bajos esfuerzos de

corte y , de hecho, el mı́nimo global se encuentra en esta zona para la diástole (0.13 [Pa]).

Figura 4.58: Simulación 6. Distribución de el esfuerzo de corte en el aneurisma para la diástole (figura izquierda. 0.96 [s])

y la śıstole (figura derecha. 1.16 [s]).
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Figura 4.59: Simulación 6. Distribución de la magnitud de la velocidad en cada uno de los planos de control definidos en

el aneurisma para la diástole (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 diástole y la sı́stole. Los resultados son similares a los casos anteriores; producto de

la dirección 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 explicarı́a los

bajos esfuerzos de corte en la sección extrema del aneurisma.

Figura 4.60: Simulación 6. Distribución de la magnitud de la velocidad en cada uno de los planos de control definidos en

el aneurisma para la śıstole (1.16 [s]).
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Figura 4.61: Simulación 6. Distribución de la velocidad en cada uno de los planos de control definidos en el aneurisma

para la diástole (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 dirección de salida del flujo es hacia abajo en las figuras, mientras que

para el plano transversal es hacia la derecha. Las imágenes confirman lo dicho anteriormente con respecto a

la velocidad.

Figura 4.62: Simulación 6. Distribución de la velocidad en cada uno de los planos de control definidos en el aneurisma

para la śıstole (1.16 [s]).

En las figuras 4.63 y 4.64 se muestran las evoluciones temporales de la presión y esfuerzo de corte

para los puntos de control definidos, respectivamente. Se puede notar que la presión 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 ubicación del punto dentro del aneurisma. Se observan

esfuerzos de corte entre 0 y 21 [Pa], aproximadamente.
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Figura 4.63: Simulación 6. Presión en función del tiempo para los puntos de presión máxima en el aneurisma, fondo y

presión ḿınima en el aneurisma durante dos ciclos cardiacos (1.71 [s]).
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Figura 4.64: Simulación 6. Esfuerzo de corte en función del tiempo para los puntos de esfuerzo de corte máximo en el

aneurisma, fondo y esfuerzo de corte ḿınimo en el aneurisma durante dos ciclos cardiacos (1.71 [s]).
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4.6.5. Resumen

En la tabla 4.3 se muestra un resumen de los resultados obtenidos en las tres simulaciones CFD. Basta

señalar que los resultados son muy similares para los tres casos. La presión es casi constante en la zona del

aneurisma, lo que validarı́a la metodologı́a de aplicar un pulso de presión constante a un aneurisma aislado

en el contexto de una simulación estructural pura. Por otro lado, el esfuerzo de corte en la pared muestra

una gran variabilidad en la zona del aneurisma, debido a las caracterı́sticas de la circulación de la sangre

provocada por la geometrı́a sacular del aneurisma. Existen zonas donde el esfuerzo de corte es casi nulo en

la pared y en otras supera los 20 [Pa]. La caı́da de presión máxima 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 capı́tulo de análisis de resultados se profundizará este tema.

Cuadro 4.3: Resumen de resultados de simulaciones CFD. Puntos extremos de presión y WSS en el aneurisma. Cáıdas

máxima de presión en la geometŕıa completa.

Simulación N◦ de Sifones Presión Máx. Presión Mı́n. WSS Máx. WSS Mı́n. Caı́da de Presión Máx.
# # [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.

Figura 4.65: Zonas de máximos y ḿınimos 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 servirán para realizar la mayor parte de las comparaciones propuestas en este

trabajo de tı́tulo .Las simulaciones FSI se realizaron sobre la geometrı́a de 2 sifones. Se utilizaron elementos

tipo shell para el sólido y 3D para el fluido.

Los resultados serán presentados de la misma forma que en las simulaciones anteriores. Para el caso

del sólido, se presentarán gráficas 3D de distribución de esfuerzos y deformaciones sobre la pared de la

geometrı́a. Esto mismo se realizará para el caso del fluido, en donde se presentarán la presión y el esfuerzo

de corte en la pared.

Además, se graficarán esfuerzos, deformaciones y presiones en los puntos de control seleccionados.

Como en todos los casos se utilizarán las mismas mallas, es posible definir los mismos puntos y planos de

control. Es por esto que, esta vez, todos los resultados serán comparables.

En cuanto a los planos de control, estos serán los mismos que para las simulaciones CFD más un plano

transversal a la arteria inmediatamente antes del aneurisma. Se definirán, además, cuatro puntos de con-

trol común 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.

Figura 4.66: Planos y puntos de control en las simulaciones FSI.
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4.7.2. Resultados Simulación 7

Caracterı́sticas generales: Simulación FSI, Sólido Elástico, Módulo de Young Seshaiyer Equivalente,

Espesor Variable, Elementos tipo Shell, Perfil de Velocidades de Wommerley a la entrada, Pulso de

presión 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 sólido: 0.018 [mm].

Cantidad de elementos sólido: 52,682 el .

Descripción cinemática del sólido: Desplazamientos grandes/Deformaciones pequeñas.

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

Figura 4.67: Simulación 7. Distribución del esfuerzo efectivo de Von Mises en la pared arterial para la śıstole (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 geometrı́a

para la sı́stole, respectivamente. Se aprecia el mismo comportamiento que en las simulaciones estructurales

puras; esfuerzos máximos en la zona lateral izquierda, esfuerzos mı́nimos en los extremos, concentración de

esfuerzos en la zona del aneurisma y primer esfuerzo principal en tracción, en gran parte de la geometrı́a.

Figura 4.68: Simulación 7. Distribución del primer esfuerzo principal en la pared arterial para la śıstole (1.16 [s], segundo

pulso).
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Figura 4.69: Simulación 7. Distribución del segundo esfuerzo principal en la pared arterial para la śıstole (1.16 [s], segundo

pulso).

En las figuras 4.69 y 4.70 se ilustran el segundo y tercer esfuerzo principal en la geometrı́a para la sı́stole.

Se aprecia que el segundo esfuerzo principal está, en general, también en tracción 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 está, en general, en compresión y es casi constante en el aneurisma y mucho

menor que los otros dos esfuerzos principales.

Figura 4.70: Simulación 7. Distribución del tercer esfuerzo principal en la pared arterial para la śıstole (1.16 [s], segundo

pulso).
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Figura 4.71: Simulación 7. Distribución de la primera deformación principal en la pared arterial para la śıstole (1.16 [s],

segundo pulso).

En las figuras 4.71 y 4.72 se ilustran la primera y segunda deformación principal en la geometrı́a para la

sı́stole. En general, ambas se presentan en tracción y se concentran en el aneurisma, concentrándose en las

mismas zonas que en el caso de los esfuerzos.

Figura 4.72: Simulación 7. Distribución de la segunda deformación principal en la pared arterial para la śıstole (1.16 [s],

segundo pulso).
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Figura 4.73: Simulación 7. Distribución de la tercera deformación principal en la pared arterial para la śıstole (1.16 [s],

segundo pulso).

En la figura 4.73 se ilustra la tercera deformación principal en la geometrı́a para la sı́stole. En general,

esta deformación esta en compresión y se concentra en la zona del aneurisma. De la misma forma, se puede

apreciar que la deformación se concentra en la zona lateral izquierda del aneurisma y es mı́nima en los

extremos de la malformación.

En el conjunto de figuras que aparecerán en las próximas páginas se pueden apreciar los gráficos de

esfuerzo efectivo, esfuerzos principales y deformaciones principales para los puntos de control definidos

sobre el aneurisma.
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800000

700.000

800.000

600.000

500.000

ec
tiv

o 
[P

a]

Esfuerzo Efectivo Máximo

Esfuerzo Efectivo Fondo

300.000

400.000

Es
fu

er
zo

 E
fe Esfuerzo Efectivo Fondo

Esfuerzo Efectivo Base

Esfuerzo Efectivo Medio 1

Esfuerzo Efectivo Medio 2

200.000

E

Esfuerzo Efectivo Mínimo

100.000

0

0,00 0,20 0,40 0,60 0,80 1,00 1,20 1,40 1,60

Tiempo [s]

Figura 4.74: Simulación 7. Esfuerzo efectivo de Von Mises en función 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: Simulación 7. Primer esfuerzo principal en función 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: Simulación 7. Segundo esfuerzo principal en función 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: Simulación 7. Tercer esfuerzo principal en función 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: Simulación 7. Primera deformación principal en función 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: Simulación 7. Segunda deformación principal en función 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: Simulación 7. Tercera deformación principal en función del tiempo para los puntos de control definidos en el

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

Figura 4.81: Simulación 7. Distribución de presión en la geometŕıa completa para la diástole (figura izquierda. 0.96 [s]) y

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

En la figura 4.81 se muestra la distribución de presión sobre la geometrı́a para la diástole y la sı́stole.

Naturalmente, cae en el sentido del flujo. Para la sı́stole la caı́da de presión es de alrededor de 5 [kPa].

En la figura 4.82 se muestra la distribución de esfuerzo de corte en la pared en la geometrı́a completa

para la diástole y la sı́stole. Puede apreciarse que el aneurisma exhibe bajos esfuerzos de corte sobre su

pared comparado con el resto de la geometrı́a. Por otro lado, en la figura 4.83 se aprecia la distribución 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 geometrı́a; presentan relativamente bajos esfuerzos de

corte y , de hecho, el mı́nimo global se encuentra en esta zona para la diástole (0.17 [Pa]).
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Figura 4.82: Simulación 7. Distribución de el esfuerzo de corte en la geometŕıa completa para la diástole (figura izquierda.

0.96 [s]) y la śıstole (figura derecha. 1.16 [s]).

Figura 4.83: Simulación 7. Distribución de el esfuerzo de corte en el aneurisma para la diástole (figura izquierda. 0.96 [s])

y la śıstole (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 diástole. Cabe destacar que, como es previsible, producto de la dirección 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 explicarı́a los bajos esfuerzos de

corte en la sección extrema del aneurisma. Por último, las distribuciones son muy similares a las observadas

para el caso de pared rı́gida (CFD), obviamente los valores de la magnitud son distintos.
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Figura 4.84: Simulación 7. Distribución de la magnitud de la velocidad en los planos de entrada al aneurisma y de arteria

de entrada para la diástole (0.96 [s]).

Figura 4.85: Simulación 7. Distribución de la magnitud de la velocidad en los planos superior y transversal para la diástole

(0.96 [s])
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Figura 4.86: Simulación 7. Distribución de la magnitud de la velocidad en los planos de entrada al aneurisma y de arteria

de entrada para la śıstole (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 sı́stole. Cabe destacar que las distribuciones de velocidad son similares, sin embargo

las magnitudes se más que duplican.

Figura 4.87: Simulación 7. Distribución de la magnitud de la velocidad en los planos superior y transversal para la śıstole

(1.16 [s]).
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Figura 4.88: Simulación 7. Distribución de la velocidad en los planos superior, transversal y entrada del aneurisma para la

diástole (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 dirección de salida del flujo es hacia abajo en las figuras, mientras que

para el plano transversal es hacia la derecha. Las imágenes confirman lo dicho anteriormente con respecto

a la velocidad y, nuevamente, son muy similares en distribución a los observados para las simulaciones con

pared rı́gida.

Figura 4.89: Simulación 7. Distribución de la velocidad en los planos superior, transversal y entrada del aneurisma para la

śıstole (1.16 [s]).
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En las figuras 4.90 y 4.91 se muestran las evoluciones temporales de la presión y esfuerzo de corte para

los puntos de control definidos, respectivamente.
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Figura 4.90: Simulación 7. Presión en función del tiempo para los puntos de control definidos en el aneurisma durante dos

ciclos cardiacos (1.71 [s]).

Se puede apreciar que la presión en el aneurisma no sufre cambios significativos con la ubicación, os-

cilando entre 11 y 19 [kPa], aproximadamente. Al contrario, el esfuerzo de corte sufre cambios significativos

con respecto a la ubicación del punto dentro del aneurisma. Se observan esfuerzos de corte entre 0 y 18

[Pa], aproximadamente. Los resultados para la presión 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 simulación FSI el sólido, al deformarse, aumenta su volumen interior, permitiendo con esto la expansión

del caudal de sangre al interior de la geometrı́a. Finalmente, la expansión causa la evidente disminución de

velocidad y el esfuerzo de corte en la pared.
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Figura 4.91: Simulación 7. Esfuerzo de corte en función 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 Simulación 8

Caracterı́sticas generales: Simulación FSI, Sólido Elástico, Módulo de Young Seshaiyer Equivalente,

Espesor Variable, Elementos tipo Shell, Perfil de Velocidades de Wommerley a la entrada, Pulso de

presión 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 sólido: 0.018 [mm].

Cantidad de elementos sólido: 52,682 el .

Descripción cinemática del sólido: Desplazamientos grandes/Deformaciones pequeñas.

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

Figura 4.92: Simulación 8. Distribución del esfuerzo efectivo de Von Mises en la pared arterial para la śıstole (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 geometrı́a

para la sı́stole, respectivamente. Se aprecia el mismo comportamiento que en las simulaciones estructurales

puras y que en el caso anterior; esfuerzos máximos en la zona lateral izquierda, esfuerzos mı́nimos en los

extremos, concentración de esfuerzos en la zona del aneurisma y primer esfuerzo principal en tracción, en

gran parte de la geometrı́a. Aunque los valores son sustancialmente mayores.

Figura 4.93: Simulación 8. Distribución del primer esfuerzo principal en la pared arterial para la śıstole (1.16 [s], segundo

pulso).
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Figura 4.94: Simulación 8. Distribución de la primera deformación principal en la pared arterial para la śıstole (1.16 [s],

segundo pulso).

En las figuras 4.94 y 4.95 se ilustran la primera y tercera deformación principal en la geometrı́a para la

sı́stole, respectivamente. Se aprecia el mismo comportamiento que en las simulaciones estructurales puras y

que en el caso anterior; concentración de deformaciones en la zona lateral izquierda, deformaciones mı́nimas

en los extremos, primera deformación principal en tracción y tercera en compresión, en gran parte de la

geometrı́a. Aunque, al igual que para los esfuerzos, los valores son sustancialmente mayores.

Figura 4.95: Simulación 8. Distribución de la tercera deformación principal en la pared arterial para la śıstole (1.16 [s],

segundo pulso).
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En las figuras 4.96, 4.97, 4.98 y 4.99 se presenta la evolución temporal del esfuerzo efectivo, el primer

esfuerzo principal y de la primera y tercera deformación principal en el aneurisma, respectivamente.
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Figura 4.96: Simulación 8. Esfuerzo efectivo de Von Mises en función 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 ubicación 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 demás variables en

estudio, de hecho el primer esfuerzo principal varı́a desde alrededor de los -27 [kPa] hasta casi 991 [kPa],

mientras que la primera deformación principal va desde casi 0 hasta 0.16, de la misma manera que la tercera

deformación principal que lo hace desde, también, casi 0 hasta -0.22.
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Figura 4.97: Simulación 8. Primer esfuerzo principal en función 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: Simulación 8. Primera deformación principal en función 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: Simulación 8. Tercera deformación principal en función del tiempo para los puntos de control definidos en el

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

Figura 4.100: Simulación 8. Distribución de presión en la geometŕıa completa para la diástole (figura izquierda. 0.96 [s]) y

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

En la figura 4.100 se muestra la distribución de presión sobre la geometrı́a para la diástole y la sı́stole.

Naturalmente, cae en el sentido del flujo. Para la sı́stole la caı́da de presión es de alrededor de 4.7 [kPa].

En la figura 4.101 se muestra la distribución de esfuerzo de corte en la pared en la geometrı́a completa

para la diástole y la sı́stole. Puede apreciarse que el aneurisma exhibe bajos esfuerzos de corte sobre su

pared comparado con el resto de la geometrı́a. Por otro lado, en la figura 4.102 se aprecia la distribución 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 geometrı́a; presentan relativamente bajos esfuerzos de

corte y , de hecho, el mı́nimo global se encuentra en esta zona para la diástole (0.19 [Pa]).
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Figura 4.101: Simulación 8. Distribución de el esfuerzo de corte en la geometŕıa completa para la diástole (figura

izquierda. 0.96 [s]) y la śıstole (figura derecha. 1.16 [s]).

Figura 4.102: Simulación 8. Distribución de el esfuerzo de corte en el aneurisma para la diástole (figura izquierda. 0.96 [s])

y la śıstole (figura derecha. 1.16 [s]).
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Figura 4.103: Simulación 8. Distribución de la magnitud de la velocidad en los planos de entrada al aneurisma y de arteria

de entrada para la śıstole (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 sı́stole. 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.

Figura 4.104: Simulación 8. Distribución de la magnitud de la velocidad en los planos superior y transversal para la śıstole

(1.16 [s]).
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En las figura 4.105 se ilustra la distribución de velocidad en los planos de control definidos para la sı́stole.

Para los planos de entrada y superior la dirección de salida del flujo es hacia abajo en las figuras, mientras que

para el plano transversal es hacia la derecha. Las imágenes confirman que las velocidades son muy similares

en distribución a los observados para las simulaciones con pared rı́gida (CFD) y otras FSI. Sin embargo, las

magnitudes son un tanto inferiores a las exhibidas hasta aquı́, debido, seguramente, a la mayor deformación

del sólido en este caso.

Figura 4.105: Simulación 8. Distribución de la velocidad en los planos superior, transversal y entrada del aneurisma para la

śıstole (1.16 [s]).

En las figuras 4.106 y 4.107 se muestran las evoluciones temporales de la presión y esfuerzo de corte

para los puntos de control definidos, respectivamente.

Se puede apreciar que la presión en el aneurisma no sufre cambios significativos con la ubicación, os-

cilando entre 14 y 26 [kPa], aproximadamente, naturalmente muy por encima de los demás casos con pulso

de presión normal. Como ya es tı́pico, el esfuerzo de corte sufre cambios significativos con respecto a la

ubicación del punto dentro del aneurisma. Se observan esfuerzos de corte entre 0 y 17 [Pa], aproximada-

mente. Los resultados para la presión y esfuerzo de corte en el aneurisma son análogos a los obtenidos en las

simulaciones CFD y en otras FSI, mostrando una leve baja en esta última magnitud frente a la simulación

con pulso de presión normal, debido, como ya se ha dicho, a la mayor deformación del sólido en este caso.
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ANÁLISIS DE SENSIBILIDAD EN SIMULACIONES DE ANEURISMAS CEREBRALES CONSIDERANDO INTERACCIÓN FLUIDO ESTRUCTURA
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Figura 4.106: Simulación 8. Presión en función del tiempo para los puntos de control definidos en el aneurisma durante

dos ciclos cardiacos (1.71 [s]).
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Figura 4.107: Simulación 8. Esfuerzo de corte en función del tiempo para los puntos de control definidos en el aneurisma

durante dos ciclos cardiacos (1.71 [s]).

154
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4.7.4. Resultados Simulación 9

Caracterı́sticas generales: Simulación FSI, Sólido Elástico, Módulo de Young Delfino Equivalente,

Espesor Variable, Elementos tipo Shell, Perfil de Velocidades de Wommerley a la entrada, Pulso de

presión 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 sólido: 0.018 [mm].

Cantidad de elementos sólido: 52,682 el .

Descripción cinemática del sólido: Desplazamientos grandes/Deformaciones pequeñas.

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].

155
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Resultados Estructurales

Figura 4.108: Simulación 9. Distribución del esfuerzo efectivo de Von Mises en la pared arterial para la śıstole (1.16 [s],

segundo pulso).

En las figuras 4.108 y 4.109 se ilustran el esfuerzo efectivo y el primer esfuerzo principal en la geometrı́a

para la sı́stole, respectivamente. Se aprecia el mismo comportamiento que en las simulaciones estructurales

puras y que en los otros casos FSI; esfuerzos máximos en la zona lateral izquierda, esfuerzos mı́nimos en los

extremos, concentración de esfuerzos en la zona del aneurisma y primer esfuerzo principal en tracción, en

gran parte de la geometrı́a.

Figura 4.109: Simulación 9. Distribución del primer esfuerzo principal en la pared arterial para la śıstole (1.16 [s], segundo

pulso).
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Figura 4.110: Simulación 9. Distribución de la primera deformación principal en la pared arterial para la śıstole (1.16 [s],

segundo pulso).

En las figuras 4.110 y 4.111 se ilustran la primera y tercera deformación principal en la geometrı́a para la

sı́stole, respectivamente. Se aprecia el mismo comportamiento que en las simulaciones estructurales puras y

que en los casos FSI anteriores; concentración de deformaciones en la zona lateral izquierda, deformaciones

mı́nimas en los extremos, primera deformación principal en tracción y tercera en compresión, en gran parte

de la geometrı́a.

Figura 4.111: Simulación 9. Distribución de la tercera deformación principal en la pared arterial para la śıstole (1.16 [s],

segundo pulso).
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En las figuras 4.112, 4.113, 4.114 y 4.115 se presenta la evolución temporal del esfuerzo efectivo, el

primer esfuerzo principal y de la primera y tercera deformación principal en el aneurisma, respectivamente.
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Figura 4.112: Simulación 9. Esfuerzo efectivo de Von Mises en función 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 ubicación 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 demás variables en

estudio, de hecho el primer esfuerzo principal varı́a desde alrededor de los -14 [kPa] hasta casi 890 [kPa],

mientras que la primera deformación principal va desde casi 0 hasta 0.09, de la misma manera que la tercera

deformación principal que lo hace desde, también, casi 0 hasta -0.12.
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Figura 4.113: Simulación 9. Primer esfuerzo principal en función 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: Simulación 9. Primera deformación principal en función 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: Simulación 9. Tercera deformación principal en función del tiempo para los puntos de control definidos en el

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

Figura 4.116: Simulación 9. Distribución de presión en la geometŕıa completa para la diástole (figura izquierda. 0.96 [s]) y

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

En la figura 4.116 se muestra la distribución de presión sobre la geometrı́a para la diástole y la sı́stole.

Naturalmente, cae en el sentido del flujo. Para la sı́stole la caı́da de presión es de alrededor de 5 [kPa].

En la figura 4.117 se muestra la distribución de esfuerzo de corte en la pared en la geometrı́a completa

para la diástole y la sı́stole. Puede apreciarse que el aneurisma exhibe bajos esfuerzos de corte sobre su

pared comparado con el resto de la geometrı́a. Por otro lado, en la figura 4.118 se aprecia la distribución 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 geometrı́a; presentan relativamente bajos esfuerzos de

corte y , de hecho, el mı́nimo global se encuentra en esta zona para la diástole (0.14 [Pa]).
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Figura 4.117: Simulación 9. Distribución de el esfuerzo de corte en la geometŕıa completa para la diástole (figura

izquierda. 0.96 [s]) y la śıstole (figura derecha. 1.16 [s]).

Figura 4.118: Simulación 9. Distribución de el esfuerzo de corte en el aneurisma para la diástole (figura izquierda. 0.96 [s])

y la śıstole (figura derecha. 1.16 [s]).
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Figura 4.119: Simulación 9. Distribución de la magnitud de la velocidad en los planos de entrada al aneurisma y de arteria

de entrada para la śıstole (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 sı́stole. Cabe destacar que las distribuciones de velocidad son similares a las vistas

anteriormente en simulaciones CFD y FSI.

Figura 4.120: Simulación 9. Distribución de la magnitud de la velocidad en los planos superior y transversal para la śıstole

(1.16 [s]).
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En las figura 4.121 se ilustra la distribución de velocidad en los planos de control definidos para la sı́stole.

Para los planos de entrada y superior la dirección de salida del flujo es hacia abajo en las figuras, mientras que

para el plano transversal es hacia la derecha. Las imágenes confirman que las velocidades son muy similares

en distribución a los observados para las simulaciones con pared rı́gida (CFD) y otras FSI.

Figura 4.121: Simulación 9. Distribución de la velocidad en los planos superior, transversal y entrada del aneurisma para la

śıstole (1.16 [s]).

En las figuras 4.122 y 4.123 se muestran las evoluciones temporales de la presión y esfuerzo de corte

para los puntos de control definidos, respectivamente.

Se puede apreciar que la presión en el aneurisma no sufre cambios significativos con la ubicación, os-

cilando entre 11 y 19 [kPa], aproximadamente. Como ya es tı́pico, el esfuerzo de corte sufre cambios signi-

ficativos con respecto a la ubicación del punto dentro del aneurisma. Se observan esfuerzos de corte entre 0

y 19 [Pa], aproximadamente. Los resultados para la presión 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 más

a los resultados para las otras simulaciones FSI que a las simulaciones CFD, principalmente a que la pared

es deformable.
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ANÁLISIS DE SENSIBILIDAD EN SIMULACIONES DE ANEURISMAS CEREBRALES CONSIDERANDO INTERACCIÓN FLUIDO ESTRUCTURA
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Figura 4.122: Simulación 9. Presión en función del tiempo para los puntos de control definidos en el aneurisma durante

dos ciclos cardiacos (1.71 [s]).

20

18

20

14

16

10

12

e 
Co

rt
e 

[P
a]

WSS Máximo

WSS Base

8

10

Es
fu

er
zo

 d
e WSS Base

WSS Fondo

WSS Medio 1

WSS Medio 2

4

6

E WSS Medio 2

WSS Mínimo

2

0

0,00 0,20 0,40 0,60 0,80 1,00 1,20 1,40 1,60

Tiempo [s]

Figura 4.123: Simulación 9. Esfuerzo de corte en función del tiempo para los puntos de control definidos en el aneurisma

durante dos ciclos cardiacos (1.71 [s]).
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ANÁLISIS DE SENSIBILIDAD EN SIMULACIONES DE ANEURISMAS CEREBRALES CONSIDERANDO INTERACCIÓN FLUIDO ESTRUCTURA

4.7.5. Resultados Simulación 10

Caracterı́sticas generales: Simulación FSI, Sólido Elástico, Módulo de Young Delfino Equivalente,

Espesor Arteria, Elementos tipo Shell, Perfil de Velocidades de Wommerley a la entrada, Pulso de

presión 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 sólido: 0.018 [mm].

Cantidad de elementos sólido: 52,682 el .

Descripción cinemática del sólido: Desplazamientos grandes/Deformaciones pequeñas.

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

Figura 4.124: Simulación 10. Distribución del esfuerzo efectivo de Von Mises en la pared arterial para la śıstole (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 geometrı́a

para la sı́stole, respectivamente. Se aprecia el mismo comportamiento que en las simulaciones estructurales

puras y que en los otros casos FSI; esfuerzos máximos en la zona lateral izquierda, esfuerzos mı́nimos en los

extremos, concentración de esfuerzos en la zona del aneurisma y primer esfuerzo principal en tracción, en

gran parte de la geometrı́a. Aunque los valores son sustancialmente menores.

Figura 4.125: Simulación 10. Distribución del primer esfuerzo principal en la pared arterial para la śıstole (1.16 [s],

segundo pulso).
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Figura 4.126: Simulación 10. Distribución de la primera deformación principal en la pared arterial para la śıstole (1.16 [s],

segundo pulso).

En las figuras 4.125 y 4.95 se ilustran la primera y tercera deformación principal en la geometrı́a para

la sı́stole, 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 aún sigue concentrando altas deformaciones,

los máximos se alcanzan en la zona de la base del aneurisma, esto puede deberse a que la geometrı́a posee

un espesor único.

Figura 4.127: Simulación 10. Distribución de la tercera deformación principal en la pared arterial para la śıstole (1.16 [s],

segundo pulso).
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En las figuras 4.128, 4.129, 4.130 y 4.131 se presenta la evolución temporal del esfuerzo efectivo, el

primer esfuerzo principal y de la primera y tercera deformación principal en el aneurisma, respectivamente.
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Figura 4.128: Simulación 10. Esfuerzo efectivo de Von Mises en función 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 ubicación 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 demás variables

en estudio, de hecho el primer esfuerzo principal varı́a desde alrededor de los -7 [kPa] hasta casi 269 [kPa],

mientras que la primera deformación principal va desde casi 0 hasta 0.04, de la misma manera que la tercera

deformación principal que lo hace desde, también, casi 0 hasta -0.05.
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Figura 4.129: Simulación 10. Primer esfuerzo principal en función 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: Simulación 10. Primera deformación principal en función 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: Simulación 10. Tercera deformación principal en función del tiempo para los puntos de control definidos en

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

Figura 4.132: Simulación 10. Distribución de presión en la geometŕıa completa para la diástole (figura izquierda. 0.96 [s])

y la śıstole (figura derecha. 1.16 [s]).

En la figura 4.132 se muestra la distribución de presión sobre la geometrı́a para la diástole y la sı́stole.

Naturalmente, cae en el sentido del flujo. Para la sı́stole la caı́da de presión es de alrededor de 5 [kPa].

En la figura 4.133 se muestra la distribución de esfuerzo de corte en la pared en la geometrı́a completa

para la diástole y la sı́stole. Nuevamente, puede apreciarse que el aneurisma exhibe bajos esfuerzos de corte

sobre su pared comparado con el resto de la geometrı́a. Por otro lado, en la figura 4.134 se ilustra la dis-

tribución 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 geometrı́a; presentan relativamente bajos

esfuerzos de corte y , de hecho, el mı́nimo global se encuentra en esta zona para la diástole (0.15 [Pa]).
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Figura 4.133: Simulación 10. Distribución de el esfuerzo de corte en la geometŕıa completa para la diástole (figura

izquierda. 0.96 [s]) y la śıstole (figura derecha. 1.16 [s]).

Figura 4.134: Simulación 10. Distribución de el esfuerzo de corte en el aneurisma para la diástole (figura izquierda. 0.96

[s]) y la śıstole (figura derecha. 1.16 [s]).
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Figura 4.135: Simulación 10. Distribución de la magnitud de la velocidad en los planos de entrada al aneurisma y de

arteria de entrada para la śıstole (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 sı́stole. 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 rı́gida.

Figura 4.136: Simulación 10. Distribución de la magnitud de la velocidad en los planos superior y transversal para la

śıstole (1.16 [s]).
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En las figura 4.137 se ilustra la distribución de velocidad en los planos de control definidos para la sı́stole.

Para los planos de entrada y superior la dirección de salida del flujo es hacia abajo en las figuras, mientras

que para el plano transversal es hacia la derecha. Las imágenes confirman que las velocidades son similares

en distribución a las observadas para las simulaciones con pared rı́gida (CFD) y otras FSI.

Figura 4.137: Simulación 10. Distribución de la velocidad en los planos superior, transversal y entrada del aneurisma para

la śıstole (1.16 [s]).

En las figuras 4.138 y 4.139 se muestran las evoluciones temporales de la presión y esfuerzo de corte

para los puntos de control definidos, respectivamente.

Se puede apreciar que la presión en el aneurisma no sufre cambios significativos con la ubicación, os-

cilando, al igual que los demás casos, entre 11 y 19 [kPa], aproximadamente. Como ya es tı́pico, el esfuerzo

de corte sufre cambios significativos con respecto a la ubicación del punto dentro del aneurisma. Se observan

esfuerzos de corte entre 0 y 21 [Pa], aproximadamente. Los resultados son muy similares a los obtenidos en

las simulaciones CFD, tanto para la presión, como para el esfuerzo de corte en la pared, debido a la gran

rigidez que le otorga al aneurisma considerar un espesor de pared caracterı́stico de la arteria.
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ANÁLISIS DE SENSIBILIDAD EN SIMULACIONES DE ANEURISMAS CEREBRALES CONSIDERANDO INTERACCIÓN FLUIDO ESTRUCTURA
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Figura 4.138: Simulación 10. Presión en función 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: Simulación 10. Esfuerzo de corte en función 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 Simulación 11

Caracterı́sticas generales: Simulación FSI, Sólido Elástico, Módulo de Young Delfino Equivalente,

Espesor Aneurisma, Elementos tipo Shell, Perfil de Velocidades de Wommerley a la entrada, Pulso de

presión 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 sólido: 0.018 [mm].

Cantidad de elementos sólido: 52,682 el .

Descripción cinemática del sólido: Desplazamientos grandes/Deformaciones pequeñas.

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

Figura 4.140: Simulación 11. Distribución del esfuerzo efectivo de Von Mises en la pared arterial para la śıstole (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 geometrı́a

para la sı́stole, respectivamente. Se aprecia un comportamiento un tanto divergente con respecto a todas las

simulaciones anteriores, tan sólo esbozado ligeramente en el caso de la geometrı́a 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 tı́tulo [5], puesto que ésta fue la metodologı́a utilizada por él.

Los resultados deben concentrarse en esta zona debido a su gran curvatura y a su menor área, debido a que

se está considerando espesor de aneurisma en toda la geometrı́a.

Figura 4.141: Simulación 11. Distribución del primer esfuerzo principal en la pared arterial para la śıstole (1.16 [s],

segundo pulso).
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Figura 4.142: Simulación 11. Distribución de la primera deformación principal en la pared arterial para la śıstole (1.16 [s],

segundo pulso).

En las figuras 4.142 y 4.143 se ilustran se ilustran la primera y tercera deformación principal en la

geometrı́a para la sı́stole, respectivamente. Nuevamente, se aprecia una concentración de la deformación en

la zona circundante a la base del aneurisma, aún más marcada que en el caso de la simulación anterior con

espesor de arteria en toda la geometrı́a.

Figura 4.143: Simulación 11. Distribución de la tercera deformación principal en la pared arterial para la śıstole (1.16 [s],

segundo pulso).
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En las figuras 4.144, 4.145, 4.146 y 4.147 se presenta la evolución temporal del esfuerzo efectivo, el

primer esfuerzo principal y de la primera y tercera deformación principal en el aneurisma, respectivamente.
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Figura 4.144: Simulación 11. Esfuerzo efectivo de Von Mises en función 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 ubicación 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 demás variables

en estudio, de hecho el primer esfuerzo principal varı́a desde alrededor de los -9 [kPa] hasta casi 1130 [kPa],

mientras que la primera deformación principal va desde casi 0 hasta 0.17, de la misma manera que la tercera

deformación principal que lo hace desde, también, casi 0 hasta -0.17.
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Figura 4.145: Simulación 11. Primer esfuerzo principal en función 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: Simulación 11. Primera deformación principal en función 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: Simulación 11. Tercera deformación principal en función del tiempo para los puntos de control definidos en

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

Figura 4.148: Simulación 11. Distribución de presión en la geometŕıa completa para la diástole (figura izquierda. 0.96 [s])

y la śıstole (figura derecha. 1.16 [s]).

En la figura 4.148 se muestra la distribución de presión sobre la geometrı́a para la diástole y la sı́stole.

Naturalmente, cae en el sentido del flujo. Para la sı́stole la caı́da de presión es de alrededor de 4 [kPa].

En la figura 4.149 se muestra la distribución de esfuerzo de corte en la pared en la geometrı́a completa

para la diástole y la sı́stole. Nuevamente, puede apreciarse que el aneurisma exhibe bajos esfuerzos de corte

sobre su pared comparado con el resto de la geometrı́a. Por otro lado, en la figura 4.150 se aprecia la dis-

tribución 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 geometrı́a; presentan relativamente bajos

esfuerzos de corte y , de hecho, el mı́nimo global se encuentra en esta zona para la diástole (0.19 [Pa]).
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Figura 4.149: Simulación 11. Distribución de el esfuerzo de corte en la geometŕıa completa para la diástole (figura

izquierda. 0.96 [s]) y la śıstole (figura derecha. 1.16 [s]).

Figura 4.150: Simulación 11. Distribución de el esfuerzo de corte en el aneurisma para la diástole (figura izquierda. 0.96

[s]) y la śıstole (figura derecha. 1.16 [s]).
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Figura 4.151: Simulación 11. Distribución de la magnitud de la velocidad en los planos de entrada al aneurisma y de

arteria de entrada para la śıstole (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 sı́stole. 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 geometrı́a, producto de su bajo espesor.

Figura 4.152: Simulación 11. Distribución de la magnitud de la velocidad en los planos superior y transversal para la

śıstole (1.16 [s]).
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En las figura 4.153 se ilustra la distribución de velocidad en los planos de control definidos para la sı́stole.

Para los planos de entrada y superior la dirección de salida del flujo es hacia abajo en las figuras, mientras que

para el plano transversal es hacia la derecha. Las imágenes confirman que las velocidades son muy similares

en distribución a las observadas para las simulaciones con pared rı́gida (CFD) y otras FSI.

Figura 4.153: Simulación 11. Distribución de la velocidad en los planos superior, transversal y entrada del aneurisma para

la śıstole (1.16 [s]).

En las figuras 4.154 y 4.155 se muestran las evoluciones temporales de la presión y esfuerzo de corte

para los puntos de control definidos, respectivamente.

Se puede apreciar que la presión en el aneurisma no sufre cambios significativos con la ubicación, os-

cilando entre 11 y 19 [kPa], nuevamente. Como ya es tı́pico, el esfuerzo de corte sufre cambios significativos

con respecto a la ubicación del punto dentro del aneurisma. Se observan esfuerzos de corte entre 0 y 17

[Pa], aproximadamente. Los resultados para la presión 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 más bajos de entre todas

las simulaciones realizadas, debido, principalmente, a que es la simulación que exhibe mayores deforma-

ciones del sólido, permitiendo al flujo moverse en secciones transversales mayores y bajar ası́ su velocidad

y esfuerzos de corte.
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ANÁLISIS DE SENSIBILIDAD EN SIMULACIONES DE ANEURISMAS CEREBRALES CONSIDERANDO INTERACCIÓN FLUIDO ESTRUCTURA

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 máximos de esfuerzos y deformaciones en el

aneurisma.

Simulación Esf. Efect. Máx. 1◦ Esf. Ppal. Máx. 1◦ Def. Ppal. Máx. 3◦ Def. Ppal. Mı́n.
# [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 fluidodinámicos de simulaciones FSI. Puntos extremos de presión y esfuerzo de corte

en la pared del aneurisma.

Simulación Presión Máx. Presión Mı́n. WSS Máx. WSS Mı́n. Caı́da de Presión Máx.
# [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:

Simulación 7: Modelo Elástico Seshaiyer Equivalente, Espesor Variable, Pulso de Presión Normal.

Simulación 8: Modelo Elástico Seshaiyer Equivalente, Espesor Variable, Pulso de Presión Hipertenso.

Simulación 9: Modelo Elástico Delfino Equivalente, Espesor Variable, Pulso de Presión Normal.

Simulación 10: Modelo Elástico Seshaiyer Equivalente, Espesor Arteria, Pulso de Presión Normal.

Simulación 11: Modelo Elástico Seshaiyer Equivalente, Espesor Aneurisma, Pulso de Presión 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 presión y espesor arterial juegan un rol fundamental

generando esta variabilidad. Por otro lado, el cambio de módulo de elasticidad genera un trade-off intere-

sante entre esfuerzos y deformaciones; por un lado suben los esfuerzos máximos, pero a la vez, baja os-

tensiblemente las deformaciones. Estos resultados serán analizados con mayor profundidad en el siguiente

capı́tulo.

Cabe destacar que, como se observó en la simulación 7, los dos primeros esfuerzos principales son muy

parecidos en módulo 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

σe está dado por:

σe =
1√
2

√
(σ1−σ2)2 +(σ1−σ3)2 +(σ2−σ3)2 (4.2)

Si σ1 ≈ σ2 >> σ3, entonces (σ1−σ2) ≈ 0 y (σ1−σ3) ≈ (σ2−σ3) ≈ σ1, de esta manera σe ≈ σ1. Por

esta razón, aunque conceptualmente el esfuerzo efectivo no representa un indicador adecuado para evaluar

la tendencia a la ruptura del material arterial, en la práctica terminando siguiendo el mismo comportamiento

que el primer esfuerzo principal.

Por otro lado, los resultados fluidodinámicos se muestran menos sensibles a las variaciones en las condi-

ciones de las simulaciones. Salvo al variar la presión de salida, la presión sobre el aneurisma es bastante

similar en todas las simulaciones. De la misma manera, la caı́da de presión se mantiene muy uniforme,

salvo para el caso de la simulación con espesor de aneurisma. Sin embargo, el comportamiento más in-

teresante tiene que ver con la correlación entre deformación del sólido y esfuerzo de corte en la pared. Se

puede apreciar que estas variables, según estas simulaciones, están perfectamente correlacionadas; a may-

ores deformaciones bajan los esfuerzos de corte en la pared. Intuitivamente, puesto que el sólido al estar más

deformado deja un mayor volumen disponible para que el flujo se desarrolle, posibilita la disminución de la

velocidad y, por ende, la disminución de los esfuerzos de corte, tal como lo sugiere Torii [33]. La discusión

de estos resultados será retomada en el próximo capı́tulo.

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

distribución 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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Figura 4.156: Zonas de máximos y ḿınimos esfuerzos y deformaciones según simulaciones FSI.

Figura 4.157: Zonas de máximos y ḿınimos esfuerzos de corte en la pared en las simulaciones FSI.

Por último, recordar que los ı́ndices BMR y NSI para este caso son 10.01 y 0.171, respectivamente, esto

implica que es más probable que este caso esté roto a que no lo esté. Sin embargo, el aneurisma no está roto.

Esto quizá se deba a que las zonas de altos esfuerzos y bajos esfuerzos de corte en la pared no coinciden, de

hecho están intercambiadas. En efecto, la zona donde se concentran los esfuerzos puede estar más sana que

el resto del aneurisma gracias a su buena lubricación y, debido a esto, ha de resistir más y, a su vez, la zona

más frágil del aneurisma, la menos lubricada, está menos solicitada. Sin duda una buena combinación.
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Capı́tulo 5

Análisis y Discusión de Resultados

5.1. Simulaciones Estructurales

En esta sección se analizarán 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 consideró espesor variable, pulso de presión

normal, presión externa constante y empotramiento en los extremos. Para la simulación 1 se utilizó el modelo

hiperelástico de Seshaiyer como material de toda la pared de la geometrı́a, mientras que para las simulaciones

2 y 3 se utilizó el modelo elástico equivalente de Seshaiyer. Para las simulaciones 1 y 2 se utilizaron elemen-

tos tipo 3D, mientras que para la simulación 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 máximos de desplazamientos, esfuerzos y

deformaciones en el aneurisma y sus diferencias porcentuales. Parte 1.

Simulación Desp. Máx. Dif. Porcentual Esf. Efect. Máx. Dif. Porcentual 1◦ Esf. Ppal. Máx. 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 máximos de desplazamientos, esfuerzos y

deformaciones en el aneurisma y sus diferencias porcentuales. Parte 2.

Simulación 1◦ Def. Ppal. Máx. Dif. Porcentual 3◦ Def. Ppal. Máx. Dif. Porcentual
# [UA] [ %] [UA] [ %]

1 - - - -

2 0.083 0 0.11 0

3 0.1 20.5 0.14 27.3

Los resultados obtenidos están 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 hiperelástico a elástico, mientras que el

primer esfuerzo principal sube un 30.76 %. Esto se explica a que la aproximación lineal sobreestima los

esfuerzos dada una deformación en el rango de estiramientos (stretch) obtenidos en la simulación (máximo

primer estiramiento principal 1.047 [UA]), como lo corrobora la figura 5.1.
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Figura 5.1: Curvas de esfuerzo vs stretch para un ensayo de tracción uniaxial del modelo de Seshaiyer y su curva elástica

equivalente.

Por otro lado, la aplicación 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 simulación con elementos 3D. Esto se podrı́a deber a las simplificaciones introducidas por

las hipótesis 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 máximos nodales que se escapan del rango de los resultados de las vecindades (figuras 4.9,4.17). In-

clusive, la recomendación del fabricante del software es utilizar elementos tipo shell para el caso de cáscaras

delgadas [13]. Sin embargo, los resultados promediados en las vecindades son bastante consecuentes, lo que

podrı́a validar los resultados obtenidos mediante esta metodologı́a. La figura 5.3 muestra la distribución del

primer esfuerzo principal para dos puntos de control dentro de las geometrı́as utilizadas en las simulaciones

estructurales puras, donde es posible apreciar esta caracterı́stica.

En general, las deformaciones se esperan crecientes en la misma dirección de simplificación del modelo.

Un indicador que permite comparar las tres simulaciones es el desplazamiento, el cual sigue este patrón

como lo demuestra la figura 5.6. Aunque no representa una medida de deformación, 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

máximos se replican en puntos interiores del aneurisma, como el fondo, y son una tendencias generalizada

de los resultados.
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Ya se habı́a mencionado en el capı́tulo anterior que las concentraciones de esfuerzos y deformaciones

yacen sobre la zona del aneurisma, comportamiento que se corroboró largamente. Esto implica que la uti-

lización de un modelo de aneurisma sobre toda la geometrı́a es una simplificación aceptable. En efecto, como

las concentraciones de esfuerzos y deformaciones no se sitúan en la arteria, la utilización de un modelo u

otro en esta parte de la geometrı́a, en general, no deberı́a generar diferencias significativas en los resultados,

medidos en la escala de los esfuerzos y deformaciones alcanzados en la zona del aneurisma. De esta manera,

bastarı́a utilizar el modelo adecuado en el aneurisma para alcanzar un gran realismo en la simulación.

En resumen, la conclusión principal de este ejercicio es tomar conciencia de que la aplicación del mod-

elo elástico equivalente de Seshaiyer tiende a sobreestimar esfuerzos y deformaciones, con respecto a los

resultados en el modelo hiperelástico. La utilización de elementos tipo shell acentúa este patrón, pero exhibe

resultados más confiables que los obtenidos con elementos 3D debido a la suavidad de las distribuciones

entregadas.

Por último, en favor a la utilización de las simplificaciones del modelo, el hecho de que sobreestimen

los resultados provee un elemento de seguridad intrı́nseco a la hora de evaluar la peligrosidad de ruptura

de un determinado caso. Se debe recordar que el fin último de este trabajo es colaborar en el desarrollo de

una metodologı́a práctica de evaluación del riesgo de ruptura de aneurismas reales. Se debe tener cuida-

do, sin embargo, en no caer en la zona donde el material hiperelástico comienza a aumentar rápidamente

los esfuerzos al variar las deformaciones, en este caso el modelo simplificado comenzará a arrojar valores

subestimados para los esfuerzos.
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5.2. Simulaciones CFD

En esta sección se analizarán los resultados obtenidos en las simulaciones CFD puras, con el fin de

establecer las diferencias producidas en los resultados debidas a la consideración 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 presión y esfuerzo de corte en la pared del

aneurisma y sus diferencias porcentuales. Parte 1.

Sim. N◦ de Presión Máx. Dif. Porcent. Presión Mı́n. Dif. Porcent. WSS Máx. 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 22.1 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 presión y esfuerzo de corte en la pared del

aneurisma y sus diferencias porcentuales. Parte 2.

Sim. N◦ de WSS Fondo Dif. Porcent. Vel. Máx. Plano Dif. Porcent. Caı́da Presión Máx. 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 3.1 0.8675 4.7 4.632 13.8

Los resultados obtenidos están dentro de los márgenes descritos en la literatura ([5],[11],[32],etc) y son

bastante razonables. En general, las diferencias son bastante pequeñas, no superando el 14 %.

Para partir el análisis, notar que la diferencia porcentual de la presión máxima y mı́nima en el aneurisma

no alcanza el 1 % en ningún 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 condición

de borde de presión, ubicada aguas arriba, determina el nivel de presión alcanzado en la zona del aneurisma.

Recordar que la geometrı́a aguas arriba es igual para los tres casos. Por último, notar la evolución temporal

de la presión en dos puntos de control de las geometrı́as en la figura 5.7 lo cual corrobora esta afirmación.
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Figura 5.7: Comparación de la presión entre los puntos de control seleccionados de las simulaciones CFD.

Por otro lado, se observa que la magnitud de la velocidad máxima en el plano de entrada al aneurisma

disminuye con la cantidad de sifones considerados previo al aneurisma. Sin embargo, las diferencias no son

dramáticas, solo alcanzan el 4 %. El resultado es lógico, puesto que a mayor longitud de la geometrı́a, mayor

es la pérdida de carga del fluido. Lo interesante es que la variación es muy pequeña.

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 acentúan considerablemente. La diferencia porcentual entre el caso

con un sifón y el de tres llega al 10 %, lo cual puede ser crucial a la hora de evaluar las propiedades mecánicas

de la pared del aneurisma. Para explicar estas diferencias hay que hilar un poco más fino.

Según Oshima [32], la sola aplicación de un perfil de velocidades de Womersley a la entrada de la

geometrı́a no garantiza una simulación realista, puesto que el atravesar una geometrı́a sinuosa afecta la

distribución espacial de la velocidad del flujo sanguı́neo, dotándola de componentes en el plano perpendicular

al flujo, por lo que se genera circulación. Este desorden del flujo afectarı́a la distribución 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: Comparación 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 diámetro del

sifón considerado y del número de Reynolds, no observándose una tendencia definida en función 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 simetrı́a provocada por la existencia de este flujo secundario.MODELLING OF INFLOW BOUNDARY CONDITIONS 615

Figure 14. Comparison of streamwise velocity distribution in MCA at the peak of sys-
tole between in�ow models without and with secondary �ow: (a) in�ow model without

secondary �ow; and (b) in�ow model with secondary �ow.

was based on numerical results from the curved pipe model for pulsatile in�ow conditions.
The secondary �ow components were superimposed on the Womersley pro�les, depending on
curvature and Reynolds number.
Fi 14( ) d (b) th t i l it di t ib ti i th MCA t th k

Figura 5.9: Comparación de las distribuciones de magnitud de velocidad en la śıstole para modelos con y 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.

Figura 5.10: Comparación de las distribuciones de magnitud de velocidad en la śıstole para modelos con 1, 2 y 3 sifones

precedentes al aneurisma.

Se puede apreciar la asimetrı́a caracterı́stica 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 serı́a

apreciable eligiendo tan solo un sifón precedente al aneurisma.

Para efectos de las simulaciones FSI, se decidió considerar la geometrı́a con 2 sifones debido a la buena

aproximación que permite sobre los resultados y al considerable ahorro computacional que representa frente

a la simulación con 3 sifones.

En resumen, de los resultados de las simulaciones CFD puras se puede concluir que la presión en la

zona del aneurisma no depende de la geometrı́a aguas abajo y que la distribución 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 dramáticas puesto que todas las simulaciones consideran la presencia de un flujo

secundario generado por la curvatura de la geometrı́a precedente al aneurisma.
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5.3. Simulaciones FSI

Antes de partir el análisis vale la pena recordar las caracterı́sticas de las simulaciones FSI:

Simulación 7: Modelo Elástico Seshaiyer Equivalente, Espesor Variable, Pulso de Presión Normal.

Simulación 8: Modelo Elástico Seshaiyer Equivalente, Espesor Variable, Pulso de Presión Hipertenso.

Simulación 9: Modelo Elástico Delfino Equivalente, Espesor Variable, Pulso de Presión Normal.

Simulación 10: Modelo Elástico Seshaiyer Equivalente, Espesor Arteria, Pulso de Presión Normal.

Simulación 11: Modelo Elástico Seshaiyer Equivalente, Espesor Aneurisma, Pulso de Presión Nor-

mal.

En general, los resultados de estas simulaciones siguen las tendencias esbozadas en las simulaciones

estructurales puras y CFD. En la presente sección se analizaran las caracterı́sticas nuevas que imprime la

interacción fluido-estructura sobre los resultados de las simulaciones.

Cabe adelantar, y como se vio en el capı́tulo de resultados, que la variable de interacción importante en

el problema FSI es la deformación del sólido, la cual actúa fuertemente sobre los resultados fluidodinámicos.

Se pondrá especial acento en evaluar la diferencias en la deformación de la geometrı́a provocadas por la

variación de los parámetros de control seleccionados, con el fin de encontrar relaciones interesantes.
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5.3.1. Comparación de Resultados entre Simulaciones condiciones de Borde de Pulso de
Presión Normal e Hipertenso a la Salida

Comparación Entre Resultados Estructurales

En la tabla 5.5 se muestran los resultados estructurales de las simulaciones con presión a la salida normal

e hipertensa y modelo de pared arterial elástico Seshaiyer equivalente y espesor variable.

Cuadro 5.5: Resumen de resultados estructurales de simulaciones FSI con pulso de presión normal e hipertenso a la salida.

Puntos máximos 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.
# Máx. [kPa] [ %] Máx. [kPa] [ %] Máx. [UA] [ %] Mı́n. [UA] [ %]

7 705.964 0 753.470 0 0.115 0 0.162 0

8 901.788 27.7 961.465 27.6 0.157 36.5 0.214 32.1

El aumento porcentual producto del aumento de presión para los esfuerzos bordea el 27 %, mientras que

la diferencia máxima para la deformación es del 36 %. Estos valores son considerables, pero se debe tener

en cuenta, también, que el aumento en la presión fue de un 50 %. Naturalmente, esta tendencia se explica a

que hay una mayor fuerza disponible para cargar a la geometrı́a.

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 evolución temporal de esfuerzos y deformaciones para dos puntos de

control dentro de la geometrı́as consideradas.
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Figura 5.11: Comparación de los esfuerzos efectivos de Von Mises entre los puntos de control seleccionados de las

simulaciones condición de borde de pulso de presión normal e hipertenso a la salida.
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Figura 5.12: Comparación de los primeros esfuerzos principales entre los puntos de control seleccionados de las

simulaciones condición de borde de pulso de presión normal e hipertenso a la salida.

203
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Figura 5.13: Comparación de las primeras deformaciones principales entre los puntos de control seleccionados de las

simulaciones condición de borde de pulso de presión normal e hipertenso a la salida.
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Figura 5.14: Comparación de las terceras deformaciones principales entre los puntos de control seleccionados de las

simulaciones condición de borde de pulso de presión normal e hipertenso a la salida.
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Comparación Entre Resultados Fluidodinámicos

En las tablas 5.6 y 5.7 aparecen listados los resultados fluidodinámicos para las simulaciones con presión

a la salida normal e hipertensa y modelo de pared arterial elástico Seshaiyer equivalente y espesor variable.

Cuadro 5.6: Resumen de resultados fluidodinámicos de simulaciones FSI con pulso de presión normal e hipertenso a la

salida. Puntos extremos de presión, esfuerzo de corte en la pared del aneurisma y velocidades en planos de control y sus

diferencias porcentuales. Parte 1.

Sim. Presión Máx. Dif. Porcent. Presión Mı́n. Dif. Porcent. WSS Máx. Dif. Porcent. WSS Mı́n. Dif. Porcent.
# [kPa] [ %] [kPa] [ %] [Pa] [ %] [Pa] [ %]

7 19.015 0 11.142 0 17.555 0 0.247 0

8 26.679 40.3 13.516 21.3 16.890 3.8 0.270 9.3

Cuadro 5.7: Resumen de resultados fluidodinámicos de simulaciones FSI con pulso de presión normal e hipertenso a la

salida. Puntos extremos de presión, esfuerzo de corte en la pared del aneurisma y velocidades en planos de control y sus

diferencias porcentuales. Parte 2.

Sim. Vel. Máx. Plano Dif. Porcent. Vel. Máx. Plano Dif. Porcent. Caı́da de Presión Máx. Dif. Porcent.
# Entr. Aneu. [m/s] [ %] Entr. Art. [m/s] [ %] [kPa] [ %]

7 0.8098 0 1.273 0 4.834 0

8 0.8014 1.0 1.262 0.9 4.745 1.8

Las diferencias porcentuales en los resultados fluidodinámicos, exceptuando la presión, son bastante

similares para ambas simulaciones. Tanto los esfuerzos de corte en la pared, como las velocidades máximas

en los planos de control son muy parecidos. En efecto, la máxima diferencia porcentual en alguna de estas

variables corresponde al esfuerzo de corte mı́nimo (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 consideráramos sobre la escala de WSS, esta diferencia serı́a casi despreciable.

Por último, aún cuando los resultados fluidodinámicos son muy similares, se puede observar la tendencia

de que los esfuerzos de corte y velocidades bajan para el caso más deformado. En efecto, el caso 8 (presión

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 fluidodinámicos se amortiguan con respec-

to a las deformaciones, en efecto, el orden de diferencias en los resultados fluidodinámicos 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 evolución temporal de presión y esfuerzos de corte en la pared

del aneurisma para dos puntos de control dentro de la geometrı́as consideradas.
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Figura 5.15: Comparación de la presión entre los puntos de control seleccionados de las simulaciones condición de borde

de pulso de presión normal e hipertenso a la salida.
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Figura 5.16: Comparación de los esfuerzos de corte en la pared entre los puntos de control seleccionados de las

simulaciones condición de borde de pulso de presión normal e hipertenso a la salida.
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ANÁLISIS DE SENSIBILIDAD EN SIMULACIONES DE ANEURISMAS CEREBRALES CONSIDERANDO INTERACCIÓN FLUIDO ESTRUCTURA

5.3.2. Comparación de Resultados entre Simulaciones con Modelos Elásticos Arteriales de
Delfino y Seshaiyer Equivalentes

Comparación Entre Resultados Estructurales

En la tabla 5.8 se muestran los resultados estructurales de las simulaciones con modelo de pared arterial

elásticos de Seshaiyer y Delfino equivalentes, pulso de presión normal a la salida y espesor variable.

Cuadro 5.8: Resumen de resultados estructurales de simulaciones FSI con modelo de pared arterial elásticos de Seshaiyer y

Delfino equivalentes. Puntos máximos 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.
# Máx. [kPa] [ %] Máx. [kPa] [ %] Máx. [UA] [ %] Mı́n. [UA] [ %]

7 705.964 0 753.470 0 0.115 0 0.162 0

9 804.472 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 máxima para

la deformación 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 módulo de Young

equivalente de Delfino es mayor (en alrededor de 3 [MPa]) al de Seshaiyer, esto permitirı́a 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 evolución temporal de esfuerzos y deformaciones para dos puntos de

control dentro de las geometrı́as consideradas.
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Figura 5.17: Comparación de los esfuerzos efectivos de Von Mises entre los puntos de control seleccionados de las

simulaciones con modelos de pared arterial elásticos de Seshaiyer y Delfino equivalentes.
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Figura 5.18: Comparación de los primeros esfuerzos principales entre los puntos de control seleccionados de las

simulaciones con modelos de pared arterial elásticos de Seshaiyer y Delfino equivalentes.
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Figura 5.19: Comparación de las primeras deformaciones principales entre los puntos de control seleccionados de las

simulaciones con modelos de pared arterial elásticos de Seshaiyer y Delfino equivalentes.
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Figura 5.20: Comparación de las terceras deformaciones principales entre los puntos de control seleccionados de las

simulaciones con modelos de pared arterial elásticos de Seshaiyer y Delfino equivalentes.
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Comparación Entre Resultados Fluidodinámicos

En las tablas 5.9 y 5.10 aparecen listados los resultados fluidodinámicos para las simulaciones con mod-

elo de pared arterial elásticos de Seshaiyer y Delfino equivalentes, pulso de presión normal a la salida y

espesor variable.

Cuadro 5.9: Resumen de resultados fluidodinámicos de simulaciones FSI con modelo de pared arterial elásticos de

Seshaiyer y Delfino equivalentes. Puntos extremos de presión, esfuerzo de corte en la pared del aneurisma y velocidades en

planos de control y sus diferencias porcentuales. Parte 1.

Sim. Presión Máx. Dif. Porcent. Presión Mı́n. Dif. Porcent. WSS Máx. Dif. Porcent. WSS Mı́n. Dif. Porcent.
# [kPa] [ %] [kPa] [ %] [Pa] [ %] [Pa] [ %]

7 19.015 0 11.142 0 17.555 0 0.247 0

9 19.025 0.1 11.239 0.9 18.886 7.6 0.239 3.2

Cuadro 5.10: Resumen de resultados fluidodinámicos de simulaciones FSI con modelo de pared arterial elásticos de

Seshaiyer y Delfino equivalentes. Puntos extremos de presión, esfuerzo de corte en la pared del aneurisma y velocidades en

planos de control y sus diferencias porcentuales. Parte 2.

Sim. Vel. Máx. Plano Dif. Porcent. Vel. Máx. Plano Dif. Porcent. Caı́da de Presión Máx. Dif. Porcent.
# Entr. Aneu. [m/s] [ %] Entr. Art. [m/s] [ %] [kPa] [ %]

7 0.8098 0 1.273 0 4.834 0

9 0.8177 0.9 1.284 0.9 4.906 1.5

Las diferencias porcentuales en los resultados fluidodinámicos, son bastante similares para ambas sim-

ulaciones. La variación de presión en el aneurisma es casi nula. Tanto los esfuerzos de corte en la pared,

como las velocidades máximas en los planos de control son muy similares. En efecto, la máxima diferencia

porcentual en alguna de estas variables corresponde al esfuerzo de corte máximo (7.58 %).

Por último, siguiendo con la tendencia, los esfuerzos de corte y velocidades bajan para el caso más

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 máximo en

la pared varı́a más rápido al disminuir la deformación que al aumentar. En efecto, aún cuando la diferencia

porcentual entre las deformaciones de estos casos es menor que en la comparación entre las simulaciones

con distinta presión a la salida, el esfuerzo de corte máximo sube en mucho mayor proporción 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 evolución temporal de presión y esfuerzos de corte en la pared

del aneurisma para dos puntos de control dentro de la geometrı́as consideradas.
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Figura 5.21: Comparación de la presión entre los puntos de control seleccionados de las simulaciones con modelos de

pared arterial elásticos de Seshaiyer y Delfino equivalentes.
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Figura 5.22: Comparación de los esfuerzos de corte en la pared entre los puntos de control seleccionados de las

simulaciones con modelos de pared arterial elásticos de Seshaiyer y Delfino equivalentes.
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5.3.3. Comparación de Resultados entre Simulaciones con Geometrı́as de Espesor Variable,
de Aneurisma y de Arteria

Comparación 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 elástico Seshaiyer equivalente y presión a la salida normal.

Cuadro 5.11: Resumen de resultados estructurales de simulaciones FSI con espesor variable, de arteria y aneurisma.

Puntos máximos 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.
# Máx. [kPa] [ %] Máx. [kPa] [ %] Máx. [UA] [ %] Mı́n. [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 4.9

Se puede apreciar que el modelo con espesor de aneurisma es menos rı́gido 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 deformación 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: Comparación 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: Comparación 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: Comparación 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: Comparación 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 lógico.

En la figura 5.27, se muestra la evolución 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 máximos y mayores

que para el punto de control del fondo. Este hecho avaları́a la hipótesis de que existen diferencias relativas

que varı́an según la localización del punto de control y que tienden a anularse hacia el fondo del aneurisma.
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Figura 5.27: Comparación 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.

Comparación Entre Resultados Fluidodinámicos

En las tablas 5.12 y 5.13 aparecen listados los resultados fluidodinámicos para las simulaciones con

espesor variable, de arteria y de aneurisma, modelo de pared arterial elástico Seshaiyer equivalente y presión

a la salida normal.
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Cuadro 5.12: Resumen de resultados fluidodinámicos de simulaciones FSI con espesor variable, de arteria y aneurisma.

Puntos extremos de presión, esfuerzo de corte en la pared del aneurisma y velocidades en planos de control y sus

diferencias porcentuales. Parte 1.

Sim. Presión Máx. Dif. Porcent. Presión Mı́n. Dif. Porcent. WSS Máx. Dif. Porcent. WSS Mı́n. 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 fluidodinámicos de simulaciones FSI con espesor variable, de arteria y aneurisma.

Puntos extremos de presión, esfuerzo de corte en la pared del aneurisma y velocidades en planos de control y sus

diferencias porcentuales. Parte 2.

Sim. Vel. Máx. Plano Dif. Porcent. Vel. Máx. Plano Dif. Porcent. Caı́da de Presión Máx. 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 presión frente a la variación de otro parámetro

mecánico. Se comprueba que la presión 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 evolución temporal de la presión para dos puntos de

control dentro de la geometrı́as consideradas, sino sólo de la condición de presión a la salida.

Por otro lado, en este caso se ve más patente aún el efecto de la rigidización de la pared sobre los

resultados fluidodinámicos. 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 más claridad que las diferencias son

crecientes con la rigidización. 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 sólo un 3 % de diferencia. Este resultado, es otra evidencia más

para asegurar que la rigidización 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 evolución temporal

de los esfuerzos de corte en la pared del aneurisma para dos puntos de control dentro de la geometrı́as

consideradas.
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Figura 5.28: Comparación de la presión 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: Comparación 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.
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5.4. Comparación FSI vs. CFD

En las figuras 5.30 y 5.31 se muestran las evoluciones temporales de la presión y esfuerzo de corte en la

pared del aneurisma para los puntos de control máximos y fondo para las simulaciones con espesor variable,

de arteria y pared rı́gida, de hecho la simulación CFD pura sobreestima en un 27 % el esfuerzo de corte

máximo en el aneurisma. Sin querer entrar en mayor detalle, se corrobora una vez más que la rigidización de

la pared genera mayores esfuerzos de corte en la pared, mientras que no afecta la distribución de presiones

en el aneurisma. Cabe destacar, que la utilización de una geometrı́a con espesor de arteria es casi considerar

pared rı́gida.

Debido a que el modelo elástico equivalente de Seshaiyer sobreestima las deformaciones, es de esperar

que el comportamiento real de los esfuerzos de corte en el aneurisma sea más parecido a las simulaciones más

rı́gidas. De aquı́ se concluye que, dentro de la zona de esfuerzos y deformaciones obtenidas, la simulación

con modelo elástico equivalente de Seshaiyer subestima los esfuerzos de corte en la pared del aneurisma. Esto

le añade una componente adicional de seguridad a las estimaciones de riesgo de rompimiento de aneurismas

bajo esta metodologı́a.

0

2.000

4.000

6.000

8.000

10.000

12.000

14.000

16.000

18.000

20.000

0,00 0,20 0,40 0,60 0,80 1,00 1,20 1,40 1,60

Pr
es

ió
n 

[P
a]

Tiempo [s]

Presión Máx. Esp. Art.

Presión Máx. Esp. Variable

Presión Máx. Pared Rígida

Presión Fondo Esp. Art.

Presión Fondo Esp. Variable

Presión Fondo Pared Rígida

Figura 5.30: Comparación de la presión entre los puntos de control seleccionados de las simulaciones con espesor de pared

arterial de arteria, variable y pared ŕıgida.
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Figura 5.31: Comparación 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 ŕıgida.
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5.5. Comparación de Deformaciones, Esfuerzos de Corte en la Pared y Ve-
locidades

En la figura 5.32 es posible apreciar el esfuerzo de corte máximo en la pared del aneurisma en función

de la tercera deformación principal.

y = -27,77x + 22,22
R² = 0,970

15

16

17

18

19

20

21

22

23

24

25

0 0,05 0,1 0,15 0,2 0,25

W
SS

  [
Pa

]

3° Deformación Principal

WSS

Lineal (WSS)

CFD

SIM 10

SIM 9

SIM 7

SIM 11 SIM 8

Figura 5.32: Esfuerzo de corte máximo en la pared del aneurisma en función de la tercera deformación principal máxima

en el aneurisma.

Se puede observar una gran correlación entre el esfuerzo de corte en la pared y la tercera deformación

principal. Tal como se habı́a anunciado, el esfuerzo de corte tiende a hacerse más 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 más se cambió la fı́sica del problema y, por consiguiente,

es natural que no sigan perfectamente el comportamiento de las otras simulaciones, aún ası́, exhiben una

gran correlación 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 deformación 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 más conflictivo es el resultado de
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la simulación con espesor de pared de aneurisma.
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Figura 5.33: Velocidad máxima en el plano de entrada arterial en función de la tercera deformación principal máxima en el

aneurisma.

Ahora bien, surge la inquietud de cuál es el argumento correcto para explicar que la rigidización de la

pared aumente los esfuerzos de corte en la pared, si es que el argumento intuitivo es falso. Una hipótesis que

se puede postular es decir que el esfuerzo de corte depende más de la geometrı́a de la vasculatura que de

la velocidad máxima alcanzable. Se podrı́an realizar simulaciones CFD puras sobre geometrı́as levemente

expandidas y luego, sobre una de ellas, variar los flujos de sangre a la entrada de la vasculatura, ası́ se podrı́a

correlacionar cual de los dos efectos explica de mejor forma los esfuerzos de corte en la pared del aneurisma.

Por último, se comprobó que a mayor caı́da de presión 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 máxima en el plano de entrada arterial en función de la cáıda de presión máxima en la vasculatura.

Desde un punto de vista energético la vasculatura con aneurisma, simplificadamente, puede ser entendida

como una tuberı́a elástica; con esto se quiere decir que junto al balance energético en el fluido, producto de

la velocidad y la presión, también se debe considerar la energı́a que puede almacenar la pared arterial. Es

posible evidenciar que todas las simulaciones, excepto la simulación con espesor de pared de aneurisma,

se encuentran en una zona relativamente cercana, evidenciando un balance energético similar. Esta carac-

terı́stica puede deberse a que el volumen de estos casos es similar, por lo que serı́a la variable que domina el

almacenamiento de energı́a, sobre todo considerando que los esfuerzos y deformaciones en la arteria fueron

muy similares en todos los casos, excepto en el caso de la simulación con espesor de pared de aneurisma.

También, esta hipótesis debiera ser puesta a prueba.
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5.6. Comparación entre Simulaciones FSI y Estructurales Puras

Rojo en su memoria de tı́tulo [2] determinó que la simulación con cuerpo único, espesor variable y

modelo hiperelástico de Seshaiyer, representa una aproximación más que razonable para simular el com-

portamiento estructural de la vascultatura. En efecto, esta simulación comparada con aquella con espesor y

modelo variable (la más realista) no genera errores por sobre el 6 % para esfuerzos y deformaciones.

La simulación 1 del presente trabajo de tı́tulo corresponde precisamente a una simulación estructural

con cuerpo único, espesor variable y modelo hiperelástico de Seshaiyer, y como ya se habı́a mencionado, se

utilizó debido a que se intuı́a su buen desempeño, tal como lo corroboró Rojo.

Al igual como se discutió en el análisis de los casos estructurales, el modelo elástico equivalente con

elementos tipo Shell tienden a sobreestimar los esfuerzos y deformaciones. En efecto, en la simulación 1

se alcanzó un esfuerzo efectivo máximo de 420.76 [kPa], mientras que para la simulación 7 se alcanzó un

esfuerzo efectivo máximo 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 (simulación 1 frente a 3),

sin embargo en estas simulaciones los pulsos de presión eran iguales, en cambio, en la simulación 7 la pre-

sión 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 presión máxima de unos 16 [kPa], para la simulación 7 se alcanzó (vı́a

cálculo en el fluido) una presión máxima 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 presión en las

simulaciones estructurales puras calculado a partir de una simulación CFD pura, esta mejora contribuirá a

considerar una presión más realista en el aneurisma y, ası́, obtener mejores resultados.
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Capı́tulo 6

Conclusiones

Se logró reconstruir con éxito nueve casos de aneurismas cerebrales tomados de la base de datos del

laboratorio. Cada uno de los casos reconstruidos posee la máxima cantidad de sifones precedentes al

aneurismas cómo fue posible rescatar desde los archivos originales.

Se seleccionó un caso, dentro del conjunto reconstruido, con el cual fue posible realizar con éxito todas

las variaciones propuestas en este trabajo de tı́tulo.

Se desarrollo, junto a Rojo [2], una metodologı́a que permite dotar de espesor variable al aneurisma.

Se realizó un análisis estadı́stico sobre una población de 83 casos (41 rotos y 42 no rotos) en donde se

correlaciona la ruptura con los ı́ndices 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. Análogamente, 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 lı́mite de corte algo inferior al reportado en la literatura para el ı́ndice NSI. Raghavan [30]

reportó que el 78 % de los casos rotos poseı́an un NSI mayor a 0.183, mientras que un 78 % de los no

rotos poseı́an 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 tı́tulo cuenta con una población sustancialmente

mayor que la población utilizada en [30](27 pacientes).

Se validaron y se fundamentaron las metodologı́as de simulación FSI, en lo que respecta a la formu-

lación cinemática del sólido y al perfil de velocidad de Womersley a la entrada.

Se realizaron con éxito 11 simulaciones, cinco de las cuales son FSI, tres CFD y tres estructurales

puras. Con estas simulaciones fue posible obtener los resultados necesarios para estudiar la influencia

sobre los resultados del módulo de Young del material arterial, de la presión a la salida de la geometrı́a,
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del espesor de la vasculatura, de la cantidad de sifones precedentes al aneurisma y de la simplificación

del modelo del sólido (de hiperelástico isotrópico 3D a elástico isotrópico shell).

Se observaron esfuerzos efectivos máximos entre 250 [kPa] y 900 [kPa], lo cual está dentro del rango

reportado en la literatura [23] . Además, se observaron esfuerzos de corte en la pared máximos 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 mı́nimos del orden de 0.2 [Pa], lo que representa una fuente de riesgo altı́sima

para la ruptura del aneurisma. Una caracterı́stica interesante del caso especı́fico analizado es que las

zonas de máximos esfuerzos y deformaciones coinciden con la zona de máximos esfuerzos de corte y

la misma tendencia se presenta para los mı́nimos, lo cual disminuye el riesgo de rompimiento de este

paciente.

La simplificación del modelo hiperelástico de Seshaiyer, ajustado a un modelo Mooney-Rivlin, por

un modelo elástico isotrópico con un módulo 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 aplicación especı́fica las deformaciones se

mantuvieron en la zona donde el módulo de Young sobreestima los esfuerzos. Como metodologı́a a

seguir, cada vez que la simplificación se utilice se debe encontrar la zona en donde se está trabajando.

Para esto, se deben desarrollar simulaciones estructurales puras para ambos modelos y comparar los

resultados.

La simplificación 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 elástico isotrópico con un módulo de Young Seshaiyer equiv-

alente. Las distribuciones de esfuerzos y deformaciones para los resultados utilizando elementos tipo

shell son más 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 utilización de un modelo elástico isotrópico equivalente replica de buena forma la

mecánica de la pared arterial, genera distribuciones de esfuerzo y deformación similares al modelo

hiperelástico con diferencias en los resultados bastante razonables.

Tanto los esfuerzos, como las deformaciones se concentran en la zona del aneurisma, no en la unión

del aneurisma y la arteria como sugerı́an Ledermann [4], Araya [5] y Muñoz [6]. Esta divergencia en

los resultados se produjo porque ellos utilizaron en sus simulaciones geometrı́as con espesor único en

vez de geometrı́as 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 tracción sobre casi todo el aneurisma, relativamente parecidos en
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módulo, y un esfuerzo principal compresión, 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 tracción, muy similares, y una tercera en compresión. Sin embargo, no se observaron diferencias

abismales en sus valores.

En el contexto de las simulaciones CFD, los resultados fluidodinámicos son relativamente insensibles

frente a la variación de la geometrı́a 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 presión en el aneuris-

ma. Esta estabilidad se produjo gracias a que basta con la consideración de 1 sifón 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, además, a que las curvaturas de los tres sifones del caso considerado son

relativamente parecidas, sobre todo la de los más cercanos al aneurisma. Por este motivo el desarrollo

del flujo secundario es fácil tan solo considerando un sifón. Se debe tener en cuenta este aspecto antes

de cortar la geometrı́a en la etapa de reconstrucción; si existiera un sifón mucho más curvo que los

demás, 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 sifón generador [32].

La presión en el aneurisma depende exclusivamente de la condición de presión a la salida de la

geometrı́a.

En el contexto de las simulaciones FSI, los resultados indican que las diferencias más grandes que se

generan al variar un parámetro se encuentran en el sólido, de hecho los resultados fluidodinámicos, en

su gran mayorı́a, no superan el 10 %.

El aumento de la presión a la salida de la geometrı́a, desde un pulso de presión normal hacia un pulso

hipertenso (aumento del 50 %), genera esfuerzos y deformaciones alrededor del 30 % superiores. Las

diferencias en el esfuerzo de corte máximo no superan el 4 %.

El aumento del módulo 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 disminución de la

deformación 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 combinación de

esfuerzos y deformaciones dependerá de la cantidad de energı́a de deformación que sea transmitida

desde la sangre, posibilitando obtener menores esfuerzos en el material más rı́gido, a la vez que las

deformaciones son más bajas.

La variación del espesor arterial genera las más 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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ANÁLISIS DE SENSIBILIDAD EN SIMULACIONES DE ANEURISMAS CEREBRALES CONSIDERANDO INTERACCIÓN FLUIDO ESTRUCTURA

pero a subir los esfuerzos de corte en la pared del aneurisma. Los esfuerzos y deformaciones no au-

mentan no más allá 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 más allá 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 geometrı́a 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 simulación

con espesor variable a medida que se acerca al fondo del aneurisma. Además, los resultados para el

esfuerzo de corte en la pared son mucho más cercanos a los resultados obtenidos con espesor variable,

que los obtenidos con espesor de arteria.

En general, se observó que a mayor rigidez de la pared arterial (menor deformación) los esfuerzos

de corte en la pared del aneurisma aumentan. Para la simulación con pared rı́gida (CFD), la variación

máxima para los esfuerzos de corte, con respecto a los resultados de la simulación con espesor variable,

es de un 26 %, el cual es el lı́mite superior de las diferencias obtenibles por la rigidización de la pared.

Se observa una correlación casi lineal entre la tercera deformación principal y el esfuerzo de corte en

la pared, sin embargo, se evidencia que la correlación es sensible a cambios en las condiciones fı́sicas

del problema como el espesor de la pared y la condición de presión a la salida.

La velocidad máxima presenta una regularidad similar; aumenta mientras aumenta la caı́da de presión

máxima. Sin embargo, no existe una correlación clara entre deformación y velocidad máxima. Esto

descartarı́a, en un contexto general, que la velocidad máxima esté correlacionada con el esfuerzo de

corte máximo en el aneurisma, este hecho, unido al evidenciado en el párrafo anterior, sugiere que la

distribución de esfuerzos de corte en el aneurisma es un fenómeno fundamentalmente geométrico.

La comparación entre resultados de simulaciones estructurales puras y simulaciones FSI evidenciaron

diferencias del orden de un 76 % en los esfuerzos efectivos máximos, lo cual es un aumento sustancial

de las diferencias en la comparación de simulaciones estructurales puras con el mismo tipo de mod-

elación (36 %). Este aumento se explica a que el pulso de presión aplicado al aneurisma es cerca de

un 30 % superior para las simulaciones FSI. Para mejorar la modelación de las simulaciones estruc-

turales se recomienda utilizar un pulso de presión calculado en la zona del aneurisma mediante una

simulación CFD.

La metodologı́a de simulación FSI con modelo de pared arterial elástica isotrópica Seshaiyer equiva-

lente, espesor variable y presión a la salida normal, se considera la simulación más realista desarrol-

lada en este trabajo de tı́tulo. Esta metodologı́a tiende a sobreestimar los esfuerzos y deformaciones
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y a subestimar los esfuerzos de corte en la pared. Estas caracterı́sticas la convierten en una prueba

conservadora a la hora de analizar la posible ruptura de un caso real.
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sacular variando parámetros geométricos y mecánicos. Informe Final Curso ME67A. Universidad de

Chile. 2007

[32] M. Oshima, H. Sakai, R. Torii, Modelling of Inflow Boundary Conditions for Image-Based Simulation

of Cerebrovascular Flow, International Journal for Numerics Methods in Fluids, 47:603-617, 2005.

[33] R. Torii, M. Oshima, T. Kobayashi, K. takagi, T.E. Tezduyar, Influence of Wall Elasticity in Patient-

Specific Hemodynamic Simulations, Computers & Fluids, 36:160-168, 2007.

231


	Índice de cuadros
	Índice de figuras
	1 Introducción
	1.1 Antecedentes Generales
	1.2 Motivación
	1.3 Objetivos
	1.3.1 Objetivo general
	1.3.2 Objetivos específicos

	1.4 Alcances

	2 Antecedentes
	2.1 Antecedentes Biológicos
	2.1.1 Generalidades
	2.1.2 Anatomía
	2.1.3 Incidencia
	2.1.4 Historia Natural

	2.2 Antecedentes Metodológicos
	2.2.1 Reconstrucción de Casos Reales
	2.2.2 Simulación Numérica FSI

	2.3 Hemodinámica
	2.3.1 Ecuaciones de Navier-Stokes
	2.3.2 Caracterización de Flujo Laminar
	2.3.3 Hipótesis de Fluido no-Newtoniano

	2.4 Fundamentos de Mecánica de Sólidos
	2.4.1 Esfuerzos
	2.4.2 Deformaciones
	2.4.3 Consideraciones Adicionales de Esfuerzos y Deformaciones
	2.4.4 Teoría de Cáscaras

	2.5 Comportamiento Mecánico de la Pared Arterial
	2.5.1 Características Generales del Comportamiento de la Pared Arterial y de Aneurismas
	2.5.2 Modelos de Pared Arterial
	2.5.3 Modelos de Pared de Aneurismas
	2.5.4 Modelo Elástico Isotrópico Ajustado

	2.6 Condiciones de Borde
	2.6.1 Perfil de Velocidades a la Entrada de la Geometría
	2.6.2 Condición de Presión a la Salida del Flujo
	2.6.3 Presión Externa a la Arteria
	2.6.4 Pre-estiramiento Arterial

	2.7 Índices Geométricos

	3 Metodología Específica
	3.1 Introducción
	3.2 Reconstrucción de Geometrías
	3.2.1 Generalidades
	3.2.2 Metodología de Reconstrucción de Geometrías

	3.3 Espesor Variable
	3.3.1 Implementación

	3.4 Simulación Numérica
	3.4.1 Mallado y Elementos Finitos
	3.4.2 Modelos de Material y Formulación Cinemática
	3.4.3 Implementación del Perfil de Womersley
	3.4.4 Simulaciones FSI
	3.4.5 Simulaciones CFD
	3.4.6 Simulaciones Estructurales

	3.5 Planificación de Simulaciones

	4 Resultados
	4.1 Reconstrucción de geometrías
	4.2 Análisis Estadístico
	4.3 Caso Seleccionado
	4.4 Consideraciones Generales
	4.5 Resultados Simulaciones Estructurales Puras
	4.5.1 Consideraciones Generales
	4.5.2 Resultados Simulación 1
	4.5.3 Resultados Simulación 2
	4.5.4 Resultados Simulación 3
	4.5.5 Resumen

	4.6 Resultados Simulaciones CFD
	4.6.1 Consideraciones Generales
	4.6.2 Resultados Simulación 4
	4.6.3 Resultados Simulación 5
	4.6.4 Resultados Simulación 6
	4.6.5 Resumen

	4.7 Resultados Simulaciones FSI
	4.7.1 Consideraciones Generales
	4.7.2 Resultados Simulación 7
	4.7.3 Resultados Simulación 8
	4.7.4 Resultados Simulación 9
	4.7.5 Resultados Simulación 10
	4.7.6 Resultados Simulación 11
	4.7.7 Resumen


	5 Análisis y Discusión de Resultados
	5.1 Simulaciones Estructurales
	5.2 Simulaciones CFD
	5.3 Simulaciones FSI
	5.3.1 Comparación de Resultados entre Simulaciones condiciones de Borde de Pulso de Presión Normal e Hipertenso a la Salida
	5.3.2 Comparación de Resultados entre Simulaciones con Modelos Elásticos Arteriales de Delfino y Seshaiyer Equivalentes
	5.3.3 Comparación de Resultados entre Simulaciones con Geometrías de Espesor Variable, de Aneurisma y de Arteria

	5.4 Comparación FSI vs. CFD
	5.5 Comparación de Deformaciones, Esfuerzos de Corte en la Pared y Velocidades
	5.6 Comparación entre Simulaciones FSI y Estructurales Puras

	6 Conclusiones
	Bibliografía

