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Resumen. Para la caracterizacién del ambiente mecénico intraparietal al que esta sometido la bifurca-
cion aorta-iliaca es necesario llevar en cuenta aspectos tales como la configuracién geométrica de forma
realista, los efectos del flujo sanguineo y, la interaccién con los tejidos circundantes y el resto del sistema
arterial. Adicionalmente, debe considerarse el comportamiento no lineal de los materiales constituyen-
tes de la pared. En este trabajo, se presenta con alto grado de detalle un modelo integral de bifurcacién
iliaca que incorpora todos los ingredientes antes sefialados. El mismo se utiliza para estudiar la respuesta
mecdnica del sistema frente a modificaciones en las condiciones de contorno, dadas por alteraciones en
los valores de pre-estiramiento axial en las fronteras artificiales. En particular, es analizado el impacto
asociado a pre-estiramientos asimétricos en el ambiente de tensiones y deformaciones en dicho distrito
vascular.

Keywords: Biomechanics, iliac bifurcation, computational mechanics, pre-stretch.

Abstract. To characterize the mechanical environment of the aorta-iliac bifurcation it is necessary to
take into account several aspects such as the vessel geometry, the pressure load due to blood flow, and
the interaction with surrounding tissues and the rest of cardiovascular system. Additionally, the nonlinear
behavior of the arterial wall constituents must also be considered. In this work, an integrative model of
the iliac bifurcation that involves all the ingredients previously pointed out is presented. This model is
used to asses the mechanical response of the system subjected to different axial pre-stretch values at the
“non-physical” boundaries, that arise as a consecuence of artificially isolating the studied domain from
the remaining parts of the connected arterial segments. In particular, it is analyzed the impact of the
asymmetric axial pre-stretch on the stress and strain states of this vascular region.
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1. INTRODUCCION

Los Aneurismas Aédrticos Abdominales (AAASs) son dilataciones excesivas en la aorta distal,
generalmente asintomaticas. La eventual ruptura de un AAA es una condicién de extrema gra-
vedad teniendo asociada una tasa de mortalidad de hasta un 90 % (Fleming et al., 2005). Con el
fin de evitar la ruptura, se han desarrollado procedimientos quirdrgicos para la reparacion de la
pared vascular, pero debido a los alto riesgos que conllevan los mismos y posibles complicacio-
nes post-operatorias, la decision de efectuar la intervencion representa un dilema complejo que
debe afrontar el clinico. Actualmente, esta decision es basada en criterios casi exclusivamente
geométricos, asociados al tamafio de la dilatacién. Sin embargo, estudios han cuestionado la
idoneidad de estos criterios, indicando que aneurismas de gran tamafio pueden permanecer es-
tables y que un considerable porcentaje de aneurismas pequeios alcanzan la ruptura. A su vez,
es importante destacar que, a pesar de que han sido identificados numerosos factores relaciona-
dos con la incepcion y desarrollo de esta condicidn, la patogénesis de la misma atin no ha sido
completamente comprendida.

Este hecho ha impulsado numerosos trabajos en el drea de modelado en biomecéanica apunta-
dos a estudiar las condiciones mecanobioldgicas de la pared arterial (ver Leemans et al. (2017)
y articulos alli citados), su interaccion con la hemodindmica de los vasos sanguineos (Xenos
et al., 2010, 2014) y los procesos de adaptacion que experimentan los componentes de estos
tejidos blandos (Watton et al., 2011; Eriksson et al., 2014).

Con respecto a los procesos adaptativos que sufren los tejidos de la pared arterial, desde el
punto de vista mecdnico es relevante considerar la posible degradacién de elastina y el constante
estado de sintesis y degradacion de las fibras de coldgeno, que puede llevar a cambios signifi-
cativos en su masa, la longitud inicial con la cual las fibras son depositadas en el tejido y su
distribucién direccional (Robertson y Watton, 2013). En condiciones saludables, se considera
que estos procesos se producen de tal manera que la pared arterial se encuentra en un estado de
equilibrio homeostatico.

Con el objetivo de comprender el fendmeno de crecimiento de AAA, se han publicado nu-
merosos trabajos enfocados en analizar la respuesta de remodelado del coldgeno frente a una
degradacion de elastina inicial, ofreciendo una explicacion plausible para este fendémeno (ver
Grytsan et al. (2017) y articulos alli citados). A pesar de los valiosos andlisis presentados, estas
propuestas han sido llevadas a cabo principalmente en geometrias cilindricas y con modelos
con hipétesis simplificativas importantes a la hora de representar las condiciones a las cuales
estd sometida el segmento adrtico. Esto es altamente relevante, ya que los estados de tensiones
y deformaciones presentes en la pared son los responsables de estimular el desarrollo de estos
procesos adaptativos.

En este contexto, se plantea como objetivo de este trabajo la presentacion de un modelo
detallado de la aorta abdominal incluyendo la bifurcacién iliaca, teniendo en cuenta las parti-
cularidades de esta region vascular en cuanto a su geometria y a la orientacion de las fibras de
coldgeno. Ademads, se propone estudiar los cambios en la respuesta mecanica de la pared frente
a una asimetria en las fuerzas de pre-estiramiento producto de la interaccién con el resto del
sistema cardiovascular.

2. MODELADO DE LA BIFURCACION ILIACA
2.1. Ecuaciones de equilibrio

En esta seccion son introducidos brevemente los principales ingredientes de la mecanica del
continuo requeridos para contextualizar la presentacion de los modelos matematicos emplea-
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dos para representar el comportamiento de la pared arterial. Para mds detalles el lector puede
referirse a Ares (2016).

En la Figura 1 puede observarse la configuracion de referencia (libre de cargas) y deforma-
da para un segmento arterial. Sobre el dominio volumétrico %;, definido por el cuerpo en un
determinado tiempo "t", se formulardn las ecuaciones de equilibrio mecanico con las corres-
pondientes condiciones de contorno. Normalmente, al aislar un segmento arterial del resto del
sistema cardivascular, se asume que el estado de cargas queda definido por las fuerzas ejerci-
das por el flujo sanguineo tZ sobre la pared interna %™, la accién de tejidos externos t1 en
OB y las fuerzas de pre-estiramiento t/>* sobre las fronteras artificiales 0.%;""". En este ani-
lisis, se desprecian los efectos de arrastre del flujo sanguineo sobre la pared vascular. Tambien,
no seran tenidas en cuenta las tensiones residuales presentes en el tejido. Como consecuencia,
la configuracion material aqui presentada se encuentra en un estado libre de tensiones.

9!

art,1
Y

art,2

Figura 1: Configuraciones del cuerpo 4.

El campo de desplazamientos que mapea puntos de la configuracion material hacia la confi-
guracion espacial es denotado por u. Luego, la deformacién y su inversa son caracterizadas por
las siguientes expresiones

Xs = Xm(xm) = Xy + Uy, (1)

Xm = Xs(Xs> = Xy_nl<xs) = X5 — Uy, (2)

donde los subindices m y s denotan que los campos son descriptos utilizando coordenadas
materiales o espaciales, respectivamente. De esta manera, el campo vectorial de desplazamien-

tos estd dado por
(%) = WX, (X)), (3)

y los tensores gradiente de deformacidn materiales y espaciales se pueden escribir

fs = vsXs =I- Vsus~ (5)

Se asume que el tejido de la pared arterial se comporta como un material incompresible,
hecho que matematicamente se puede escribir como

detF,, = 1. (6)

En este trabajo, dado que la geometria de la bifurcacidn iliaca es construida a partir de datos
estadisticos obtenidos de evaluaciones in-vivo, consideraremos que la configuracién conocida
se corresponde a la configuracion espacial en equilibrio con el sistema de cargas descripto
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previamente. De esta manera, para calcular el estado de tensiones y deformaciones en el tejido
debemos resolver el problema de equilibrio de precarga que es definido a continuacion.

Dada la configuracién espacial del cuerpo %; en equilibrio (estatico) con el sistema de cargas
(tB tT tSP ), encontrar (u,, As) € Us X L, tal que el estado de tensiones o logre satisfacer

/ [, div(¥) + oy - £(9,)] dV, :/ tBn, -9, dS, +/ t7 .9, dS,
By aggznt

OBt
m | (7
+Z/ tP .9, dS, Ve, €V,
1 J oz
/ (1—detF;') A, dV, =0 VA €L, (8)
Bt

Donde (V) = %(V{fs + V¥T) es la tasa de deformacion virtual, £, = L?(%;), U, es
la variedad lineal de funciones cinematicamente admisibles y V; el correspondiente espacio
de variaciones cinemdaticamente admisibles asociado a {/;. Ademas, o esta relacionado con el
segundo tensor de Piola-Kirchoff (S,,,) mediante la siguiente relacion:

1
77 detF,
donde E,,, hace referencia al tensor de Green-Lagrange. Dado que asumiremos que el tejido se
comporta como un material hipereldstico, S,,, serd derivado a partir de un potencial energia de
deformacion que es detallado en 2.2.

Discusiones acerca de la naturaleza de este problema y su relacién con la formulacién cléa-
sica del problema de equilibrio pueden encontrarse, junto con la linealizaciéon completa de los
mismos, en Blanco et al. (2016).

F(Sn(En))F?, 9)

2.2. Modelado constitutivo

Para representar la respuesta mecdnica de la pared arterial se hace uso del modelo constitu-
tivo propuesto por Holzapfel et al. (2000). En este marco constitutivo, se asume que la arteria
puede ser modelada como un material hipereldstico compuesto de dos capas, las cuales repre-
sentan las ldminas media y adventicia. La ldmina interior intima se omite en el modelado por
ser irrelevante desde un punto de vista mecdnico en estos vasos vasculares y en pacientes sa-
ludables. Los potenciales de deformacién surgen de considerar una contribucion aditiva de los
principales componentes de los tejidos vasculares, elastina y coldgeno. De esta manera, cada
capa se compone de una matriz isotropica Neo-Hookeana, asociada a la elastina, y dos familias
de fibras dispuestas helicoidalmente a lo largo del eje axial de la arteria, que llevan en cuenta el
aporte del coldgeno (ver Figura 2).

Luego, la funcién energia de deformacién para cada capa tiene la forma

o
P — eéast )+ Z 21{7 exp [k; (Lycs — )\%)2} _ 1} v =M A

I4C Z>>\

Donde I} = C - I es el primer invariante de Cy Iic; = (C - A;) = /\?cyi es el cuadrado de
la deformacion de la matriz en la direccion a; de la fibra de coldgeno. Siendo A; = a; ® a;
el tensor estructural asociado. Considerando que este constituyente no trabaja a la compresion,
sus fibras aportaran al potencial solo cuando la matriz este deformada en la direccién de la fibra
por encima de cierto nivel \g.
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(A;j=a;®a;) a \\ /. a (Ap=a®ap)
A

/
\

Fibras de coldgeno (K1,K2)

Matriz extra celular (ground) / \

constituida principalmente de / \ S
elastina (Celast) // %\f\\ ______ -

Figura 2: Esquema de la constitucién de una capa genérica de la pared arterial.

2.3. Geometria de la bifurcacion aorta-iliaca

A partir de los datos geométricos obtenidos en los andlisis in-vivo presentados por O’Flynn
et al. (2010) y Nanayakkara et al. (2007) se ha construido un modelo para la bifurcacién adrtica
prestando especial atencidn a los didmetros medios de cada segmento junto con su conicidad, la
curvatura de las iliacas, el dngulo de salida de cada segmento en la bifurcacién y su proyeccion
fuera del plano.

Especificamente, una nube de puntos de la geometria fue generada utilizando el software
Matlab (The MathWorks Inc., Natick, USA). A partir de esta nube de puntos, y haciendo uso
del software Reconstructor3D (Kazhdan, 2005), se obtuvo una superficie cerrada suave repre-
sentando el contorno interior de la pared arterial. Utilizando las herramientas de la libreria
VMTK (Antiga y Steinman, 2018) se mejoro la calidad de esta malla de superficie. Finalmente,
la malla del volumen de la pared arterial se construyé con el software HeMoLab(Blanco, 2018).
Esta malla estd compuesto por elementos tetrahédricos organizados en siete capas en el espe-
sor, cuatro capas correspondientes a la Idmina media y tres a la adventicia. La malla final estd
compuesta por un total de 62.607 nodos y 247.022 tetrahedros. La geometria y la discretizacién
utilizada pueden observarse en la Figura 3.

2.4. Tejidos externos

Se modela la accién del tejido conectivo y los érganos externos en contacto con la pared a
través de un modelo viscoeldstico siguiendo las propuestas delineadas en Moireau et al. (2012).
Matemadticamente este modelo se puede escribir de la siguiente forma

Oug

t7 = k, (u, — oy =2
e(us ll())"‘ Uata

s (10)
donde k. y k, son las constantes eldsticas y viscosas respectivamente, que caracterizan el com-
portamiento de los tejidos y ug es un desplazamiento de referencia asociado al término elastico.
En este trabajo asumiremos uy = 0, obteniendo una respuesta eldstica proporcional al despla-
zamiento entre la configuracién material y la configuracion de equilibrio. A su vez, se descata
que dado que en este trabajo se realiza un andlisis cuasi-estatico del comportamiento del tejido,
el término viscoso no es relevante. Ademas, considerando que los tejidos externos tienen mayor
influencia sobre regiones de alta curvatura, se incrementan los pardmetros elasticos sobre estas
zonas con el fin de compensar los esfuerzos de estiramiento axial, Figura 4. De igual manera,
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Figura 3: Geometria discretizada de la bifurcacion iliaca.

para tener en cuenta la interaccion con la columna vertebral se rigidiza este pardmetro en la
regién de contacto, Figura 5. El valor global de k, utilizado es 4 - 10 dyn/cm?. El mismo se
incrementa a 4 - 10* dyn/cm?® en la regiones en rojo mostradas en las Figuras 4 y 5.

2.5. Fuerzas de pre-estiramiento axial

En los contornos aritificiales, definidos por los bordes del dominio en los cuales se ha se-
parado el segmento vascular de interés del resto del sistema cardiovascular, es ampliamiente
aceptada la existencia de fuerzas de pre-estiramiento. De acuerdo a lo reportado en Ia literatura
(ver Qi et al. (2015b); Schulze-Bauer y Holzapfel (2003)), las fuerzas de traccion en dichas
superficies son tales que la region infrarenal de la arteria aorta presenta una deformacion axial
de 1,15, mientras que en las iliacas es de aproximadamente 1,07.

En este trabajo se han resuelto problemas auxiliares siguiendo las ideas presentadas en Ares
(2016) con el fin de precalcular la traccién que debe ser aplicada en tales contornos.

2.6. Parametros constitutivos

Los parametros constitutivos son extraidos de datos reportados en la literatura (Schriefl et al.,
2012b; Pierce et al., 2015). Los mismos son resumidos en la Tabla 1. La longitud de recluta-
miento de coldgeno (\g) se define de forma tal que este constituyente soporte el 10 % de la
carga en la configuracion diastélica (Astrand et al., 2011). Vale la pena destacar que el dngulo
3, el cual define las direcciones principales de las fibras, es medido con respecto a la proyeccion
de la linea de centro en el plano tangente que forma la superficie interna de la pared arterial.
Adicionalmente, en la Zona 4 (ver Figura 6) las fibras de coldgeno han sido dispuestas en forma
de bandas de acuerdo a lo sugerido por los modelos propuestos en Hariton et al. (2007). La
distribucién final de fibras se encuentra representada en la Figura 7.
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Figura 4: Esquema de la influencia de tejidos Figura 5: Esquema de la interaccién aorta-
externos sobre regiones de alta curvatura. columna vertebral.

2.7. Implementacién numérico-computacional

El problema de equilibrio mecénico de pre-carga presentado en la Seccion 2.1 es linealizado
mediante el procedimiento de Newton-Raphson siguiendo los pasos descriptos en Blanco et al.
(2016). Las ecuaciones linealizadas son discretizadas espacialmente a través del método de
elementos finitos, utilizando elementos con funciones de forma lineales para la interpolacién
de los desplazamientos y el multiplicador de Lagrange que impone la incompresibilidad del
tejido. Para estabilizar la formulacién mixta en el sentido de la condicién LBB, se adiciona a la
ecuacion (linealizada) asociada al multiplicador de Lagrange un termino de naturaleza difusiva.
Para mas detalles acerca de esta implementacion ver Ares (2016).

3. CASOS DE ESTUDIO
3.1. Descripcion

A través del presente modelo se caracteriza el ambiente mecanico al que se encuentra so-
metido la aorta abdominal y la bifurcacion iliaca en condiciones normales, es decir, valores
de presion y pre-estiramiento correspondientes a una arteria saludable. También se estudia la
sensibilidad de la respuesta mecénica frente a un cambio en las fuerzas de pre-estiramiento
axial.

De esta manera, se contrastan dos escenarios:

= (A) se considera que la geometria construida proviene de un paciente saludable, y por lo
tanto, sujeta a una presion diastolica de 80 mmHg y valores de pre-estiramiento de 1,15
en la aorta infrarenal y de 1,07 en iliacas

= (B) se impone un nivel de pre-estiramiento de 1,00 en la arteria iliaca derecha y de 1,075
en la aorta. Las condiciones restantes (presion y nivel de pre-estiramiento en la iliaca
izquierda) resultan las mismas que para el caso anterior.

4. RESULTADOS

[p] En la Figura 8 se presenta la configuracion libre de cargas para los dos escenarios. Se
observa que un mayor nivel de pre-estiramiento, produce una configuracion libre de cargas mas
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Zona Propiedades ud. Media  Adventicia
espesor cm 0,079 0,059
Cllast dyn/cm? 200 x 10* 70 x 104
1 ky dyn/cm? 81 x 10° 38 x 10°
ko — 12,4 3,35
15} grados 24,85 48,92
espesor cm 0,060 0,045
Cllast dyn/cm? 200 x 10% 70 x 10*
2-3 ky dyn/cm? 81 x 109 38 x 109
ko — 124 3,35
15} grados 0,0 53,78
espesor cm 0,060 0,045
Cllast dyn/cm? 200 x 10* 70 x 104
4 ky dyn/em? 81 x10° 38 x 10°
ko — 124 3,35
153 grados — —
Figura 6: Zonas. Tabla 1: Pardmetros constitutivos.

corta, y por lo tanto mayores campos de desplazamientos. La marcada asimetria presente en el
escenario A se debe a que la geometria de partida (en equilibrio con el sistema de cargas) no es
simétrica y estd sometida a mayores esfuerzos de pre-estiramiento.

Vale la pena mencionar, que la direccidn axial en la zona de transicion aorta- iliaca no resulta
directa. Por lo tanto, para un dado elemento, la misma fue obtenida proyectando la direccién co-
rrespondiente al punto de la linea base (trayectoria de la ramificacién) mas cercano al elemento
sobre el plano tangente definido por la superficie interna. De esta manera, es posible obtener
los mapas de deformacion axial en todo el dominio. Con el fin de contrastar los niveles de es-
tiramiento axial en ambos casos, la Figura 9a destaca aquellos elementos donde el stretch axial
es mayor a 1,05 (debido al tipo de interpolacion utilizada, la aproximacion de las deformacio-
nes es constante en cada elemento). Los bajos niveles de estiramiento axial correspondientes al
escenario B son notables en comparacion con el escenario A. A su vez, esta figura resalta la asi-
metria en la distribucién de este tipo de deformacion para el caso B. En la Figura 9b se pueden
ver los elementos donde la deformacion axial es menor a 1,00. El estado de estos elementos es
producto del efecto combinado de procesos que compiten entre si, como lo son las fuerzas de
traccion en la frontera, la presion del flujo sanguineo y la accién de los tejidos externos.

En la Figura 10a se muestra la distribucién de tensiones de von Mises sobre la superficie
externa. El méximo valor de tensiones, tanto para el caso A como para el B, se localiza sobre
la superficie interior de la pared arterial en la zona de la transicion aorta-iliaca, ver Figura 10b.
Respecto a la diferencia presente en los niveles de tension para los casos de estudios, se puede
observar en la Figura 11a, la discrepancia relativa entre las tensiones de von Mises para los
escenarios A y B, existiendo una diferencia mdxima del 60 % ubicada en las inmediaciones del
inicio de la ramificacion. Los elementos en que la discrepancia es menor al 20 % se indican en
la Figura 11b.
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Figura 7: Distribucién de fibras de coldgeno en la 1dmina media (izquierda) y adventicia (dere-
cha).

Figura 8: Configuracion libre de cargas para el escenario A (izquierda) y B (derecha).

5. DISCUSION

Se ha presentado una estrategia para el modelado mecdanico de la pared arterial correspon-
diente a la bifurcacion iliaca con alto grado de detalle.

En este estudio se han tenido en cuenta las caracteristicas geométricas tipicas de esta region
vasculartales como los didmetros medios, conicidad, curvatura de las iliacas, el 4ngulo de salida
de cada segmento en la bifurcacién y su proyeccion fuera del plano. En el modelado constitutivo
se considero la variacion en la orientacién de las fibras de coldgeno a lo largo del segmento
arterial en cuestion, consistentemente con lo reportado en Schriefl et al. (2012a).

Se impusieron condiciones de contorno realistas que representan la interaccion con el resto
del arbol arterial a través de esfuerzos de pre-carga aplicados en las fronteras artificiales (Ares,
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(b) Regiones con niveles de pre-estiramiento axial menores a 1,00.

Figura 9: Niveles de pre-estiramiento axial para ambos casos, A (izquierda) y B (derecha).
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(a) Vista externa de la distribucién de tensiones.

von Mises (10A5 dyn/cm?2) von Mises (10A5 dyn/cm?2)
224 57 92 13 1620 224 57 9.2 13 ;
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(b) Distribucién de tensiones sobre la pared interior.

Figura 10: Tensiones de von Mises para ambos casos, A (izquierda) y B (derecha).
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2016). Dichos esfuerzos garantizan niveles de pre-estiramiento adecuados (Qi et al., 2015a;
Schulze-Bauer y Holzapfel, 2003). Ademas, se tuvo en cuenta la influencia del tejido conectivo
y los 6rganos externos en contacto con la pared parietal.

Es importante sefialar que, debido a la disposicién geométrica de las ramificaciones (ver
Figura 3) considerada en este trabajo, los tejidos externos tienen un rol clave en la compensacion
de esfuerzos de pre-estiramiento axial. Este hecho no resulta evidente en segmentos arteriales
sin curvatura.

Por otra parte, contrastando dos escenarios con diferentes niveles de traccion en los contor-
nos artificiales se evidencio que el ambiente mecanico intraparietal es fuertemente influenciado
por variaciones en el nivel de pre-estiramiento axial. Ademas, se observo que diferentes nive-
les de pre-estiramiento en la iliaca derecha e izquierda producen una marcada asimetria en la
distribucion espacial de tensiones y deformaciones. Se destaca que hasta el momento no hay
estudios extensivos sobre esta temdtica en regiones vasculares que contengan bifurcaciones.

Las importantes discrepancias observadas en el estado de tensiones y deformaciones sugie-
ren que cambios abruptos en las fuerzas de pre-estiramiento pueden actuar como estimulos
conductores de procesos de crecimiento y remodelado. Estos indicios son motivadores de in-
vestigaciones apuntadas a estudiar la relacion entre este tipo de estimulo y la formacion de
aneurismas abdominales.
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Relative discrepancy (%)
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|

(a) Discrepancia relativa entre las tensiones de von  (b) Elementos donde la discrepancia relativa es menor
Mises correspondientes al escenario A respecto de las al 20 %.
presentes en el escenario B.

Figura 11: Comparacidn de tensiones de von Mises presentes en ambos escenarios.
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