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Resumen. Seimplementa un modelo hemodinamico multi-dimensional del flujo sanguineo, €l
cual es usado para examinar los patrones de flujo debido a la presencia de estenosis en la
carétida. Un modelo tridimensional correspondiente a la bifurcacion carotidia se acopla con
una representacion unidimensional para el resto del arbol arterial humano. De esta forma, es
posible proveer con apropiadas condiciones de contorno al problema 3D de Navier-Stokes en
dominios compliantes asociado al modelo de la bifurcacion carotidia. EI modelo 1D del
sistema arterial completo se obtiene por de la reduccion de las ecuaciones de conservacion
de masa y momento en vasos compliantes. Conjuntamente, los lechos periféricos se
aproximan a través de modelos de Windkessal. Las mallas 3D correspondientes a la
bifucacién carotidia se derivan a partir de una geometria estandar en la que se introducen
dos niveles de estenctizacion, estrangulando € seno carotidio. Como resultado se obtienen
los patrones detallados de flujo y presién para un ciclo cardiaco en la zona de interés. Se
observa que la introduccion de viscosidad parietal produce ondas de pulso méas realistas.
También es posible observar que la forma de onda del pulso es fuertemente dependiente de la
curva de eyeccion cardiaca. Estas técnicas pueden ser de gran ayuda en la medida que
aportan elementos complementarios de analisis, facilitando la comprension de las
condiciones hemodinamicas relevantes en la formacion y progreso de este tipo de afecciones
vasculares.
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1 INTRODUCCION

Debido a que las enfermedades cardiovasculares se han convertido en una de las
principales causas de muerte en occidente, en los Ultimos afios un gran nimero de trabgjos de
investigacion ha tenido como objetivo abordar € problema asociado desde tres aspectos de
interés a saber: €l terapéutico, el de prevencion y e de diagndstico. Dentro de las patologias
vasculares una de las més prevalecientes es |a ateroesclerosis. Varias investigaciones clinicas
relacionan la localizacion de las E)Iacas de ateroma con regiones donde las condiciones
hemodindmicas se ven alteradas™?>3?. Estas zonas se caracterizan por irregularidades en la
estructura del flujo sanguineo, tales como: flujo inverso, separacion de flujo y bajas tensiones
de corte parietales de caracter oscilatorio.

El Modelado Computaciona juega un papel decisivo en € progreso de este campo de
investigacion. Esto se debe a que llevar a cabo experimentacion clinica in vivo de forma no
invasiva deriva en numerosos inconvenientes que dificultan la realizacion de tales
experiencias. Actuamente, es posible implementar modelos numeéricos de alta complejidad y
caracter realista con el objeto de adquirir un més acabado entendimiento de los fenGmenos
hemodindmicos presentes en € sistema arterial humano. Es por esto que los modelos
computacionales surgen como poderosas herramientas para e desarrollo de estrategias de
diagnostico e intervencién mas eficientes.

El modelado del sistema arterial implica algunas caracteristicas desafiantes tales como la
reconstruccion de georretrias a partir de imagenes médicas (MRI, CAT, etc.)*®®2 y la
solucion numérica de problemas no-lineales que involucran una interaccion entre e flujo
sanguineo y la pared arteriad compliante®??2%, Puesto que la realizacién de modelos 3D del
sistema arterial completo es practica'y computacionalmente prohibitiva, solamente es posible
modelar con gran detalle pequeiias porciones del sistema arterial. Es decir, es factible utilizar
representaciones localizadas con € fin de estudiar los fendbmenos asociados a la dinamica del
flujo en distritos tales como bifurcaciones y demas singularidades presentes en € éarbol
arterial, para obtener informacion detallada sobre la formacion de vértices y las contingencias
asociadas a las bajas tensiones de corte parietales, entre otros fendmenos hemodinamicos
relevantes. De esta forma se hace necesario suministrar a los modelos detallados
tridimensionales con apropiadas condiciones de contorno. Es importante remarcar entonces
que estos modelos localizados 3D conllevan la introduccion de fronteras artificiales para
especificar las condiciones de borde, lo que se constituye como un obstaculo a ser salvado®®
40 Lo anteriormente mencionado es debido principalmente a que el pulso arterial tiene
caracter propagatorio, y a que perturbaciones locales pueden vigar largas distancias
influyendo distritos distantes tanto aguas arriba como aguas abagjo. Para evitar taes
inconvenientes es posible acoplar modelos complejos 3D con modelos reducidos 1D. Estos
ultimos tienen por objeto representar € resto del sistema arterial proveyendo a los primeros
con las adecuadas condiciones de borde que lleven en cuenta el caracter sistémico de las
interacciones. Es asi que esta linea de abordaje presenta algunas ventgjas ya que las
condiciones de borde de los modelos localizados se gjustaran natural y automaéticamente
frente a cambios en cuaquiera de los dos modelos, 10 que confiere a esta aternativa una gran
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flexibilidad para plantear distintas situaciones de interés practico.

En este trabajo ® presenta un andlisis del comportamiento hemodinamico de estenosis
carotidias, smuladas con modelos 3D y acopladas con un modelo 1D para el resto del sistema
arterial, considerando diferentes grados de estenotizacion. Se trabaja sobre una geometria
estadar, de ta manera de facilitar la comparacion y €l testeo cruzado con otros
investigadores. Ademas, se andliza la respuesta del modelo sistémico frente a modificaciones
en parametros tales como la viscoelasticidad parietal y la onda de eyeccion cardiaca.

2 ECUACIONES GOBERNANTES

2.1 El modéeo unidimensional.

El flujo de sangre a través de las arterias puede ser considerado como € flujo de un fluido
incompresible en vasos compliantes. Por lo tanto, es posible obtener las ecuaciones
gobernantes, tanto la conservacion de la masa como la de momento lineal a partir de asumir
un perfil de velocidades e integrar en e &rea transversal. El resultado es el siguiente sistema
no-lineal de ecuaciones diferenciales’:

? ATP pD
19,7 @ 2)=. A1%.pD ()
it Tx A rex r
A
ﬂ_+B:O (2)
t Tx
con
Agy*dA -
a:T ; to=fr.”;'|u| , Q=0.A; 3

donde A es el areatransversal de la arteria, u es la velocidad axia (0 es € correspondiente
valor medio), x es la coordenada axial, P eslapresion media, r esla densidad de la sangre, to
es latensién de corte debido ala viscosidad actuando sobre la pared con un factor de friccion
de Darcy f; (parael cual se considerd un perfil parabdlico completamente desarrollado) y a es
un factor de correccion para la cantidad de movimiento axial. En este trabgjo seasume a = 1.

La ecuacién que cierra € sistema es la que relaciona la presion P con € areatransversal A
y que modela el comportamiento de la pared arteria, para la que se asume un comportamiento
congtitutivo de caracter viscoelastico. A partir de las ecuaciones de equilibrio para un tubo de
pared delgada incompresible, se deduce la siguiente ecuacion:

e u
p-p +EPRMETA U kpRN, 1 1A @
A glA § A 2/AAT

donde Ry, ho y A, son €l radio, €l espesor de pared y € area referidos al valor de presion
externa P, E es el modulo efectivo de Young y k es el coeficiente de fluidez debido a la
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viscosidad parietal.

2.2 El modelo multidimensional. Ecuaciones de acoplamiento.

El comportamiento del fluido en las regiones tridimensionales fue descrito utilizando las
ecuaciones de Navier-Stokes para flujos Newtonianos incompresibles. Debido a la
complianza de las arterias, la deformabilidad del dominio es considerada en las ecuaciones a
partir de la implementacion de una formulacion arbitrariamerte Lagrangiana-Euleriana®
(ALE), seguin se presenta a continuacion:

Tu N &2 D —
r—+r@Uu-v)xNu- nN“u+NP =f

Tt en W (5)
divu=0

N2Dx =0 en W (6)

donde u es lavelocidad del fluido, v es la velocidad del marco de referencia consistente con la
formulacion ALE, P es la presion, Dx es e vector de desplazamientos para € dominio

deformable respecto de su configuracion de referencia, f son las fuerzas de volumen
distribuidas y, r y mson ladensidad y la viscosidad del fluido respectivamente. Este juego de
ecuaciones debe estar provisto de apropiadas condiciones de contorno y de una apropiada
relacion congtitutiva que vincule el desplazamiento de la pared arterial con la presion El

model o de pared implementado es el més simple para estos casos, involucrando un modelo de
anillos independientes* que ademés del comportamiento elstico incorpora los fendmenos de
viscoel asticidad asociados consistentemente con o empleado en el modelo 1D. Las siguientes
ecuaciones se implementaron para los puntos de la superficie W, que representan la pared
arterial:

P-P, :E_?dJrﬂﬂ
R RS dt
Dx =d n en Wy (7)
d Dx
V:—
dt

donde d es e desplazamiento de los nodos ubicados sobre la pared arterial en la direccion
normal ala superficie (n es e correspondiente vector normal). Es evidente la analogia entre la
primera de las ecuaciones (7) con la (4) dada parael modelo 1D.

Parareadlizar el acoplamiento entre el modelo 1D y el modelo 3D se deben especificar otro
juego de ecuaciones sobre las interfaces a conectar, que provean condiciones de acoplamiento
adecuadas para el buen planteo del problema®®2®%°. De esta forma, es necesario imponer
ecuaciones de manera tal que se satisfagan la continuidad de la masa, continuidad del
momento y de las tensiones en las interfaces de acoplamiento. Debido al orden del nimero de

Reynolds presente en los niveles de arterias modeladas, la continuidad sobre las tensiones
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puede reemplazarse por la continuidad sobre |as presiones?®*'. Por otra parte, obsérvese que la
continuidad del momento lineal estéa implicita en la eleccion del parametro a presentado en la
ecuaciones (1) y (3), € cua debe ser obtenido no-linealmente a partir del perfil de
vel ocidades resultante en el modelo 3D. En este caso se utilizd, como ya se mencion6, a = 1.
Esto implica que la condicién referida anteriormente no es satisfecha. Sin embargo,
considerar tal situacion no produce reflexiones espurias de magnitud significativa en los casos
de largas longitudes de onda, situacion que se verifica en todos los casos analizados. Luego, €l
juego de ecuaciones implementado sobre las interfaces de acoplamiento es el siguiente:

Q =- (¢ndS
™
<r %,w>+(r (u-v)Ru,w) - (P, divw) + (mu, Riw) = (8)
=@, w)+3 ¢ Pnwds " wlH"i=123
Fow

donde P; es el valor medio de la presidon dado por el modelo 1D en lainterfaz de acoplamiento
Wi, mientras que Q es € correspondiente valor de flujo en € modelo 1D. La primera de las
ecuaciones (8) implica la continuidad de la masa. Mientras que la segunda es la contraparte
variaciona de la primera de las (5), que implica la continuidad débil de la presion ya que los
términos de traccion sobre e contorno fueron reemplazados por la presion P; dada por €

modelo 1D.

3 APROXIMACION NUMERICA

3.1 El modelo fisiolégico 1D.

El sistema arteria completo fue modelado a partir de la composicion de 128 segmentos
como se muestra en la Fig. 1 La topologia del mismo esta basada integramente en la
presentada por Avolio™. En la mencionada referencia se encuentran todos los pardmetros
geométricos y mecanicos Uutilizados En cuanto a la viscoelasticidad parietal se define un
parametro que relaciona el cociente de los esfuerzos viscosos y easticos de acuerdo con la

siguiente definiciéon del angulo f, f = arct@/%% donde es w= ZF% , siendo T €l periodo

cardiaco.

Como condicion de contorno en la entrada, se impone €l flujo inyectado en laraiz de aorta
por € ventriculo izquierdo. En la Fig. 2 se observan las dos curvas de caudal utilizadas en este
trabajo, las cuales fueron dadas por Spencer’® y Stettler’!, segiin se indica Las curvas
originales fueron normalizadas a un caudal medio correspondiente a5 It/min.

En las bifurcaciones, se imponen las siguientes condiciones de contorno*: continuidad
sobre lapresion y continuidad sobre € flujo.

Para incluir la accién de los lechos periféricos se incorporan modelos condensados de tipo
Windkesse>14%® compuestos por una resistencia R; en serie con e pardelo de una
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resistencia R, y un capacitor C. Los valores de las resistencias son tales que la distribucion del
flujo hacia las diferentes partes del cuerpo esta de acuerdo con lo expuesto en [26],
verificando siempre larelacion R =0.2R,.**® con R, = (R1 + Rz) mientras que los valores
de C para cada termina se asignaron siguiendo lo expuesto en Stergiopulos'? haciendo
coincidir la complianza total correspordiente a los lechos periféricos corsignado alli. La
ecuacion correspondiente a cada terminal es la siguiente:

d 1 é dP ¥
2= RO+ P- (RR)Q ©)

d RR,.C

Las ecuaciones (1), (2) y (4) sediscretizan por medio del método de los Elementos Finitos,
con una técnica del tipo Galerkin-Least Squares sobre las caracteristicas para las ecuaciones
normales correspondientes al sistema hiperbdlico equivalente cuando la viscoelasticidad es
nula. Dicho esgquema es operado con un parametro de estabilizacion correspondiente al
6ptimo del método SUPG**. La implementacion se realiza en el contexto de un framework?’
para la resolucion de problemas discretos, que permite una sencillay directa implementacién
de elementos de caracter disimil en formulacion y dimensiones.

600 17
500 1
400 1

— Stettler — Spencer]

300 1

Q [cm3¥sec]

200 1
100 1

0 T T ~ T T T T |
0.1 0.2 \/ \/Ué 0.4 0.5 0.6 0.7 0.8

-100-

t [sec]

Fig. 1. Topologiadel sistemaarterial Fig. 2. Condicionesdeflujo alaentrada.
model ado.

El modelo unidimensional consta de 1212 nodosy 1326 elementos de interpolacion lineal.

3.2 El modelo 3D.
Para la resolucion de los sistemas de ecuaciones especificados se hace uso del método de
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los Elementos Finitos, utilizando una interpolacion Plb-P1 para elementos tetraédricos con
funciones de forma tipo burbuja para e @mpo vectorial de velocidades y linedles para el
campo escalar de presiones®. Las ecuaciones las ecuaciones correspondientes a problema de
Navier-Stokes se resuelven con estabilizacion del tipo SUPG*, con un esquema g-euler de
diferencias finitas implicitas para las derivadas temporal es, empleandose iteraciones de Picard
para tratar las no-linealidades de los términos convectivos. La resolucion del problema se
plantea en tres sub-pasos. en e primero, los grados de libertad burbuja se eliminan por
sustitucion directa y se resuelve e problema tridimensional con valores de presién en las
interfaces 3D-1D obtenidos del modelo 1D en el paso de tiempo anterior; en el segundo, se
resuelve el modelo 1D con los valores de cauda obtenidos del modelo multidimensional en el
primer sub-paso; por ultimo, en € tercero, se resuelven los grados de libertad burbuja para ser
utilizados en e paso de tiempo sSiguiente. Este proceso, puede ser iterado hasta la
convergencia global, aunque las experiencias numéricas muestran que con una simple
iteracion global se logran resultados que no varian significativamente en las subsiguientes.
Este esquema de acoplamiento no requiere la obtencion de los invariantes de Riemann en
contraste con lo expuesto en [37]. A partir de la posicion de los nodos de borde, que se
obtienen de las ecuaciones (7), € dominio es actualizado resolviendo un problema de Laplace
para cada una de las coordenadas de |os nodos interiores.

= Seccion Didmetro [cm]
VN ar e ccl 074
32 N N e, cc2 074
- ' o SS1 0.77182
LA ; SS2 0.8214
LD N e ss3 0.8214
o 1%1 sS4 0.76368
gt \ fe SS5 0.6364
= VL, SS6 0.5254
% ey SS7 0.5254
EC1 0.51356
0s oo EC2 0.42032
EC3 0.42032
EC4 0.42032
Referencias Medida [cm]
(estenosis) | 80% 95%
o L SL 2 15
2 2.20535 [ 1.835
Fig. 3. Geometria base y morfologia de |a estenosis. Tabla 1. Pardmetros geométricos.

La geometria sobre la cua se desarrolla € presente trabgjo, mostrada en la Fig. 3 fue
propuesta por Bharadvaj et. d.*'*? y escaleada en este trabajo para obtener un didmetro en la
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bifurcacion carotidia para los grados de estenotizacion estudiados. El porcentge de
estenotizacion se especifica como el porcentaje de reduccion del area de la seccion SS3

los didmetros en las secciones consideradas que definen la geometria implementada de la
respecto del caso normal sin estenosis.

carétida comun consistente con € valor dado por Avolio para el abol 1D. A partir de esta se
efectuaron dos estenosis de acuerdo con lo mostrado en la Fig. 3. En la Tabla 1 se especifican

Tabla 2. Caracteristicas de las mallas utilizadas.

En laTabla 2 se especifican las caracteristicas de las mallas utilizadas para la resolucion de
cada uno de los tres casos analizados. Se indican la cantidad de elementos tetraédricos en €l

volumen, la cantidad de elementos triangulares en la superficie y la cantidad de nodos. De

B0y D5 a los casos de cardtida normal, carétida con

S, respectivamente

aN,

ahora en adelante se denominar

80% y 95% de estenosi

En las figuras que siguen a continuacion se muestran detalles de las mallas de superficie

asociadas a cada caso. Luego, se observan los detalles de las mallas de volumen.

T VAV

Fig. 4. Geometriay detalle de lamallade superficie en el casoN.
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Fig. 5.

Geometriay detalles de lamalla de superficie en el caso S95.

ig. 6.
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B

Fig. 7. Malladevolumeny detalle en el caso N.

Fig. 8. Mallay detalle en el caso S80.
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YV,

Fig. 9. Mallay detallesen el caso S95.

Todos los casos fueron resueltos con un paso de tiempo de 5.0E-03 seg. Ademas se asigno
a parametro viscoelastico k un vaor tal que se corresponde con f = 5° seguin se definio
anteriormente. Como se muestraen la Fig. 2 el periodo cardiaco utilizado es T = 0.8 seg.

4 RESULTADOS

4.1 Modelo 1D.

Se presentan diversos resultados a modo de dar una clara idea de los factores mas
influyentes en cuanto a la morfologia de las ondas dentro del sistema arterial humano y a la
sensibilidad de las mismas respecto de factores como la condicion de contorno a la entrada y
el efecto de la viscoelasticidad.

Enla Fig. 10 se muestra un esquema con los puntos en donde se evaluaron los resultados,
correspondiendo al arco adrtico laposicion A, y a la carétidacomun laposicién B, esta Ultima
ubicadaa4 cmde la bifurcacion

Fig. 10. Posiciones escogidas paralaevaluacion de | os resultados.
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En primer lugar, y para evidenciar la fuerte dependencia de las curvas de cauda y presion
en el sistema arteria respecto de la condicién de inyeccion de flujo por parte del corazon, se
presentan, en la Fig. 11y en la Fig. 12, las curvas de presién obtenidas en las posiciones A 'y
B, para ambas condiciones de contorno en caudal, evidenciandose una fuerte dependencia de
las curvas obtenidas con respecto a las diferentes condiciones impuestas a la entrada, sobre
todo en las curvas de caudal en la carétida comin que se muestraen la Fig. 13.

2.0E+05 + 2.0E+05 1

—Stettler — Spencer —Stettler — Spencer

1.6E+05 4 1.6E+05

1.2E+05 1.2E+05 1

P [dynlcmz]
P [dyn/cmZ]

8.0E+04 8.0E+04

4.0E+04 4 4.0E+04 4

0.0E+00

T T T T T T T 1 0.0E+00 T T T T T T T 1
0 0.1 0.2 0.3 0.4 0.5 0.6 0.7 0.8 0 0.1 0.2 0.3 0.4 05 0.6 0.7 0.8
t[sec] t[sec]

Fig. 11. CurvasdepresionenlaposicionA. Fig. 12. Curvasde presién enlaposicion B.
25~
204
151

Q [cmalsec]

0 0.1 0.2 0.3 04 0.5 0.6 0.7 0.8
t [sec]

Fig. 13. Curvasde caudal enlaposicién B.

Dado que con la curva de Spencer se obtienen resultados que reflggan mejor aquellos
obtenidos clinicamente, en lo sucesivo los graficos mostrados se corresponden con la
condicion de borde mencionada A continuacion, se comparan los resultados en los puntos
definidos, con respecto a datos registrados por Kelly*® para el caso de las curvas de presion en
aorta (ver Fig. 14 y Fig. 15), y Zhao®! (ver Fig. 16 y Fig. 17) para las curvas de cauda y
presion en carétida. Se puede apreciar que las curvas alcanzadas con € modelo propuesto
reproducen aceptablemente las caracteristicas principales de aquellas obtenidas
experimentalmente en las referencias mencionadas. Debe tenerse en cuenta que los graficos
aqui mostrados son obtenidos con frecuencias cardiacas, condiciones de eyeccion y
pardmetros del sistema arterial que no coinciden con las de los val ores experimentales, ya que
estos no se consignan en las referencias correspondientes. ES importante mencionar que
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dichas condiciones tienen gran variabilidad entre sujetos, |0 que queda en evidencia por la
variabilidad obtenida en las mediciones para diferentes individuos®.

2.0E+05 4 2.0E+05 1

1.6E+05

1.6E+05

1.2E+05 1.2E+05

P [dyn/cm?]
P [dyn/cm?]

8.0E+04 4 8.0E+04

4.0E+04 4.0E+04

T T T T T T T J 0.0E+00 T T T T T T T J
0 0.1 0.2 0.3 0.4 05 0.6 0.7 0.8 0 01 0.2 0.3 0.4 05 0.6 0.7 0.8
t[sec] t[sec]

0.0E+00

Fig. 14. Medicién experimental en la aorta ascendente Fig. 15. Resultados obtenidos en el presente trabajo

(Kelly et. al.) paralaposicion A.
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Fig. 16. Medicién experimental en la carétida comin
(Zhao et. al )

t [sec]

Fig. 17. Resultados obtenidos en el presente trabajo
paralaposicion B.

En la Fig. 18 puede observarse claramente e aumento del pico de presiéon en el periodo
sistélico a medida que se algja de la raiz de aorta (@umento distal), el cual constituye una
caracteristica distintiva del sistema arterial®®.

Otro aspecto importante en € cua se indagod, es € efecto de la viscodagticidad en las
formas de onda de caudal y presion Con respecto a esta cuestion, se compararon los
resultados obtenidos del modelo con viscoelasticidad contra un modelo elastico puro, 1o que
implica un valor nulo de k. Los resultados se evaluaron nuevamente en las posiciones A y B
con la curva de Spencer como condicion de contorno. Los mismos se muestran en la Fig. 19,
enlaFig. 20y enla Fig. 21. ESto evidencia que e comportamiento viscoelastico de la pared
resulta imprescindible para recuperar formas de ondas que resemblen las obtenidas en
mediciones experimentales.
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Fig. 19. Curvasdepresiénenlaposicion A.
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Fig. 20. Curvasde presién enlaposicion B.
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Fig. 21. Curvasde caudal enlaposicién B.
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4.2 M odelo multidimensional.

Para los tres niveles de estenotizacion propuestos (N, S80, 95), se analizaron las curvas de
presion y caudal comparandolas en los puntos antes y después de la bifurcacion carotidia,
exactamente en las interfaces de acoplamiento. Para obtener |os resultados que se muestran a
continuacion se utilizd un paso de tiempo de 1.25E-03 seg. y la curva de eyeccién de Stettler
ya presentada. Se puede observar que el pulso arterial no sufre perturbaciones significativas
en el caso SB0 (ver Fig. 22, Fig. 23 y Fig. 24). En el caso 5 se aprecian variaciones
apreciables de las curvas de presion y flujo sanguineo, especialmente en la region aguas abajo
con respecto al punto de localizacion de la estenosis (ver Fig. 22, Fig. 23y Fig. 24). A su vez,
el caudal medio suministrado a través de la carétida interna registra un descenso de un 9%
referido a caudal medio en condiciones normales. Esto sin tener en cuenta € fenémeno de
compensacion por vasodilatacion que normalmente ocurre en estos casos

2.0E+05 - 30 1

1.6E+05 4

1.2E+05 4 —N
15 — S80|
— S95

—N
—S80|
—S95|

P [dyn/cmZ]

8.0E+04

4.0E+04

0.0E+00

0 0.1 0.2 03 0.4 0.5 0.6 0.7 08 0 0.1 0.2 0.3 0.4 0.5 0.6 0.7 0.8

t [sec] t [sec]

Fig. 22. Comparacién delas curvas de presiony caudal en la carétida comin.

5

2.0E+05 1

1.6E+05 4

1.2E+05

— S80
— S95

—S80|
—S95

Q [cm¥sec]

8.0E+04 1

P [dyn/cm 2]

4.0E+04

o P N W A O O N ®© ©

0.0E+00

0 0.1 0.2 03 0.4 0.5 0.6 0.7 08 0.1 0.2 0.3 0.4 05 0.6 0.7 0.8

t [sec] t [sec]

o

Fig. 23. Comparacion delas curvas de presiony caudal en la carétidainterna.
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Fig. 24. Comparacién delas curvas de presion y caudal en la carétida externa.

En la Fig. 25 puede observarse la comparacion entre las curvas de interés en la arteria
braquial, donde se observan curvas indistinguibles paralos 3 casos planteados.

2.0E+05 1 14 -
124
1.6E+05 A
10
< 1.2E+05 4 Iy
§ —N g —N
= — 580 E — 580
i — S95) 2 64 — 595
a 8.0E+04 A o
44
4.0E+04
24
0.0E+00 T T T T T T T 1 0 T T T T T T T 1
0 01 02 03 04 05 06 07 08 0 0.1 0.2 0.3 0.4 0.5 0.6 0.7 08

t [sec] t [sec]

Fig. 25. Comparacion delas curvas de presion y caudal en laarteria braquial.

A continuacién se observa la estructura del flujo sanguineo para cada caso en € plano
perpendicular a la direccion principal del flujo. La magnitud coloreada es e modulo de la
velocidad, que se presenta para los instantes indicados en los gréficos.

Se distingue que laregion estenotizada, tanto en el caso S80 como en el S95, corresponde a
la zona de flujo estanco en el seno carotidio en el caso N (ver Fig. 26), lo que es consistente
con la disminucion del OSl en dicha parte (ver Fig. 28 y la discusion correspondiente méas
adelante). Por otro lado, es obvio el aumento del médulo de la velocidad (Tener en cuenta las
diferencias entre escalas de colores en la Fig. 26 y la Fig. 27) debido al efecto Venturi que
aparece en la zona de la estenosis, y que prontamente se ve regularizado después de la misma.
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Vmod [cm/secl: 0 10 20 30 40 50 60 Vmod [cm/secl: 0 22 45 67 90 112 135 Vmod [cm/secl: 0 54 108 162 217 271 325

Caudal en la carétida
comun en t=0.1 seg.

Caso S80. Caso S95.

Fig. 26. Mddulo delavelocidad en t=0.1 seg

"’h.‘___‘_

Caudal en lacarétida
comun en t=0.3 seg.

Caso N. Caso S80. Caso S95.
Fig. 27. Mddulo delavelocidad ent =0.3 seg

Por otro lado, se obtuvo el indice de tensiones de corte parietales denominado OSI®?
(oscillatory shear index) para cada punto de la superficie. EI mismo se define como

J u
Qt dtly
7. .U (10)
Q|’[ |dt H

donde T es el periodo cardiaco y t es el vector tension de corte Este indicador permite
correlacionar la factibilidad de desarrollo de estenosis con aguellas zonas donde tal

o9 =1%.
2

D:D> (‘L(‘D> [N
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coeficiente es cercano a 0.5. Este parametro se obtuvo paralos tres casos aqui presentados.

OSl: 0.00 0.08 0.17 025 0.33 0.42 050

Caso N. Caso S80. Caso S95.
Fig. 28. Pardmetro OSl.

Se observa que €l OSI puede utilizarse como indicador predictivo para la localizacién de
estenosis debido a que se modifica significativamente, disminuyendo de valor, a encontrarse
estrangulado €l seno carotidio. EI comportamiento aqui evidenciado es concordante con lo
discutido anteriormente (ver Fig. 26 y Fig. 27) en donde la zona de estancamiento se elimina
cuando se simula la presencia de una estenosis. Observar que esto puede tener relevancia para
el disefio de implantes y anastomosis, ya que puede pensarse en un proceso de disefio que
minimizando e OSl, logre geometrias menos sensibles a la re-estenotizacidn posquirdrgica.

5 CONCLUSION

En € presente trabajo se implementé un modelo del sistema arterial humano completo, que
se contrastd contra registros experimentales reportados en la bibliografia. El modelo es capaz
de reproducir simultaneamente curvas de presion y caudal en la arteria carétida que resemblan
cualitativamente los registros medidos. Se ha observado una fuerte dependencia, cuditativa 'y
cuantitativa, de dichas curvas con respecto a la curva de eyeccion del corazén. Ademas, ha
guedado evidenciada la necesidad de incorporar € fendmeno de viscosidad parieta a fin de
que € pulso arterial simulado resulte bien conformado. Es asi que puede concluirse que los
model os hemodinamicos unidimensional es son capaces de reproducir resultados realistas. Por
lo tanto puede considerarse su utilizacion como proveedores de condiciones de contorno para
modelos multidimensionales cuyo objetivo sea proporcionar una compleja descripcion de la
estructura del flujo sanguineo en determinadas regiones, caso que fue analizado en el presente
trabgo. De esta manera, se pone de manifiesto e importante papel que desempefian los
modelos 1D como proveedores de condiciones de contorno para los modelos
multidimensionales ya que adaptan las condiciones de borde de manera automatica, frente a
cambios en la geometria y otros parametros mecanicos. Debido a esto, fue posible realizar un
analisis comparativo entre un caso de carétida sana cortra dos casos donde se incorporaron
diferentes grados de estrangulamiento a fin de evaluar las perturbaciones introducidas.
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En la comparacion presentada se aprecia que las perturbaciones en d pulso arterial se
hacen visibles solo cuando |a patol ogia se ha desarrollado considerablemente -como es €l caso
de una reduccion del &rea en un 95%-, lo cual es algo conocido en la bibliografia médica 'y
fisiol6gica®. Desde este punto de vista, las conclusiones son poco alentadoras, ya que los
modelos numeéricos confirman el enmascaramiento de la presencia de estenosis en €l pulso
arterial, lo cual dificulta la construccion de indicadores sencillos para diagndéstico temprano.
Por otra parte, € indice OSl se muestra sensible a las localizaciones de las estenosis, 1o cua 1o
posicionaria como un indicador Gtil para el disefio éptimo de injertos e implantes.
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