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Resumen. En este trabajo se hace una propuesta para
un mejor entendimiento del comportamiento de la
arteria aorta ascendente. Se propone que la onda
dicrota que aparece en la curva de presion es el
resultado del estimulo a un material hiperelastico.
Dicha propuesta es puesta a prueba mediante la
simulacion numérica de la interacciéon del flujo
sanguineo con la pared arterial. Se resuelven las
ecuaciones de Navier-Stokes con las condiciones
iniciales y propiedades fisicas propias del flujo
sanguineo para una persona en promedio sana; de
manera simultdnea los campos obtenidos, (presion y
velocidad), alimentan los forzamientos de la estructura
sOlida, (pared arterial), para asi obtener el
comportamiento de la arteria aorta bajo la influencia del
flujo sanguineo. La aproximacién a las soluciones de
las ecuaciones dictaminantes y el acoplamiento de
ambas estructuras se realiza mediante un conjunto de
algoritmos para resolver el problema de la interaccién
del flujo sanguineo con la pared arterial en 3D
utilizando un método que proporciona acoplamiento
débil y que es, en general, valido para modelos
constitutivos no-lineales y con grandes deformaciones.
Los resultados obtenidos son similares a los obtenidos
en la clinica

Palabras clave. Interaccién fluido-estructura,
hiperelastico, onda de presién, onda dicrota, modelo de
Ogden.

Obtaining the Dicrotic Notch
by Numerical Simulation
Using the Ogden Model

Abstract. A proposal for the better understanding of
the ascending aorta mechanical behavior is made. It is

proposed that the dicrotic notch on the cardiac cycle is
the result to the stimulus of an hyper elastic material.
This proposal is sustained by the numerical study of the
interaction between the blood flow and the arterial
walls. The Navier-Stokes equations for the blood flow
are solved with the initial conditions and the physical
properties corresponding to an average healthy human
aorta. The obtained velocity and pressure fields
increase the stress on the solid wall (arterial wall),
consequently the behavior of the aorta under the blood
flow is obtained. Solutions to the 3D governing
equations are obtained through algorithms that solve
for the weak form of the coupling between the blood
flow and arterial wall. This method is valid for non-linear
models subjects to large deformations. Computational
results are verified by available experimental data for
tensile tests of the ascending aorta. Realistic
parameters for both the isotropic hyper elastic Ogden
and neo-Hookean models were obtained.

Keywords. Fluid-structure interaction, hyper elastic,
pressure wave, dicrotic notch, Ogden model.

1. Introduccion

En la actualidad el interés sobre la simulacién
numérica del comportamiento mecéanico de la
arteria aorta ascendente radica en que
proporciona informacion relevante para la clinica.

La onda de presion es un indicador del estado
de salud del sistema circulatorio en general, la
salud de las arterias, el corazén, el rifdn y la
sangre misma pueden monitorearse a través de
la onda de presion.

El potencial del modelado numérico radica no
so6lo en la comprension del fendmeno en casi su

Computacién y Sistemas, Vol. 21, No. 1, 2017, pp. 129-136
doi: 10.13053/CyS-21-1-2482



ISSN 2007-9737

130 Jorge Castro-Lépez, Teodoro Cordova-Fraga, Rafael Guzman-Cabrera

totalidad, ya que a partir de la observaciéon del
fenédmeno se proponen modelos que explican el
mecanismo de funcionamiento del proceso, sino
gue también surgen variables poco evidentes que
pueden ser nuevos indicadores del estado de
salud de las arterias, como son la verticidad y la
turbulencia en el flujo sanguineo, asi como el
trabajo cardiaco en el corazén y los diagramas
fase en el monitoreo de la presion arterial.
Numerosos estudios [1-4], han intentado
reproducir esta onda de presion utilizando
diferentes hip6tesis sobre el comportamiento del
flujo y de la pared arterial, se han implementado
también una gran cantidad de métodos
numéricos para la solucion tanto del flujo
sanguineo, del medio continuo y su interaccion.
Diferentes modelos también se han usado para
representar la naturaleza hiperelastica de la
pared arterial [5, 6].

Este trabajo reproduce la onda de presién
proponiendo que la mayor influencia sobre su
forma es precisamente el comportamiento
mecanico de la arteria aorta, se utiliza un fluido
viscoso y se emplea el método de elementos
finitos para la solucion de ambos modelos junto
con su interaccién. Las principales propuestas
para el estudio del flujo sanguineo y su
interaccibn con la pared arterial son
las siguientes:

— Para el andlisis de fuerzas se utiliza el
modelo de cadena generalizado propuesto
por Quarteroni [7], con un material de Ogden
hiperelastico is6tropo.

— Los campos de presién que forzan el modelo
de la pared arterial se obtienen de la solucién
numérica de las ecuaciones de Navier-Stokes
bajo el esquema de Chorin-Teman.

— La interaccién fluido-estructura se resuelve
mediante el método ALE  (Arbitrary
Lagrangian Eulerian).

Las condiciones iniciales y de frontera, asi
como las propiedades de la arteria y de la sangre
gue se usan en los modelos a resolver son las
que se reportan para una persona sana en
promedio, obteniendo con esto que las
soluciones son también las reportadas para una
persona sana en promedio. Asi pues, en este
trabajo se logra  reproducir, con las
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Fig. 1. Seccién longitudinal de la arteria

consideraciones mencionadas, la curva de
presién sanguinea de la arteria aorta ascendente.

2. Metodologia
2.1. La pared arterial

Los materiales isétropos han mostrado ser
efectivos para modelar el tejido blando, y en la
industria se wusan de manera frecuente
precisamente para obtener modelos de diferentes
materiales como hules y cauchos [8,9], sin
embargo, dentro de la gama de materiales
isétropos existentes se encuentra el modelo de
Ogden, el cual se utiliza en este trabajo con un
reajuste en sus parametros para hacer rigido el
material a pequefas deformaciones, haciendo
con lo anterior que el modelo se ajuste de
manera  satisfactoria al material de la
pared arterial.

Los materiales que son capaces de recuperar
su forma original después de sufrir una
deformacion debido a la accién de una fuerza son
llamados elasticos. Algunos de estos materiales
son del tipo hiperelasticos. Los materiales
hiperelasticos, se encuentran caracterizados por
la expresion de su funcion de energia libre de
deformacion, W, la cual describe como se
almacena la energia en el cuerpo. Los modelos
tedricos que describen el comportamiento
mecénico de los materiales elasticos se basan en
el estudio de sus geometrias y de acciones de
fuerza basicos como, compresién y traccién
uniaxial, traccién cortante, etc. En el 2004 Ogden
[5], propone un modelo basado en las
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deformaciones principales del material y se
expresa de la siguiente manera:

W= Z e Y N ZDL (1)

r

donde a; pi y Ai son las constantes de ajuste del
material y el segundo término que incluye al
determinante del tensor de deformacion J = det(F)
representa la relacion de volumenes entre la
condicién deformada e inicial.

2.1.1. El modelo de la pared arterial

La geometria para el estudio de la arteria
aorta ascendente se asumira como un cilindro
recto y se consideraran las siguientes
suposiciones:

Espesor delgado y esfuerzo plano,
Geometria cilindrica y desplazamiento radial,
Gradientes de pequefias deformaciones,
Incompresibilidad de la pared arterial.

La configuracién en el tiempo t de la superficie
del cilindro esté dada por:

={(r.©,2):r=R(®,z:1),0¢c [027).ze [0, L]}

Se indicara con n el vector normal a la
superficie de la arteria y se tomo6 un diferencial de
superficie dS, para el analisis de fuerzas sobre la
arteria, las cuales son:

Fuerzas envolventes de la arteria. Sobre
toda la pared arterial se ejerce una presion
externa constante P..., donde la fuerza resultante
actuando sobre dS es simplemente:

farteria = — Pexendo + O(da) (2)

Fuerzas del fluido. Las fuerzas que ejerce el
fluido sobre la pared arterial son representadas
por el esfuerzo de Cauchy sobre la pared. Si se
indica con T; el tensor de esfuerzo para el
fluido, tenemos:

fria = — Trndo + o(do)
=Pndo — 2uD(u)-ndo + odo.

Considerando los esfuerzos radiales a4, con
un término de amortiguamiento, los esfuerzos
longitudinales 0., con un término de
viscoelasticidad y haciendo el andlisis de
esfuerzos obtenemos el modelo a resolver, que
recibe el nombre de modelo de cadena
generalizado [10], por tomar en cuenta un pre-
esfuerzo en el eje longitudinal de la arteria.

2.2. El flujo sanguineo

La sangre es una solucién compuesta por un
45% de elementos soélidos, (globulos rojos,
glébulos blancos y plaquetas), y del 55% de
agua, lo que hace que la sangre sea cinco veces
mas viscosa que el agua, y el hecho de que haya
mayor cantidad de agua en este compuesto hace
que la sangre se considere un flujo
incompresible, y es necesario considerar estas
caracteristicas a la hora de realizar el modelado
numérico del flujo sanguineo [11].

Las principales cantidades que describen el
flujo sanguineo son la velocidad u y la presion.
Para el computo numérico unas de las principales
dificultades que se presentan son las siguientes:

El flujo es transitorio. - El flujo sanguineo es
pulsatil, esto es depende del tiempo, y sabiendo
entonces que es pulsatil, se aproxima el
comportamiento como un fendmeno armonico. El
ciclo de este movimiento armoénico se compone
de dos partes:

— La apertura de las valvas adrticas, con la
correspondiente eyeccion de fluido, que
corresponde a la sistole y es donde se
encuentra el maximo del flujo.

— La diastole que corresponde a la contraccion
de las valvas ao6rticas con el minimo del flujo.

Interaccion del fluido con la pared arterial. - En
las arterias mayores este aspecto es importante.
Por ejemplo, en la aorta la fuerza ejercida por el
flujp sobre la pared arterial produce un
desplazamiento de entre un 5% y un 10% en la
diastole y la sistole respectivamente [12]. Este es
un desplazamiento significativo, ya que éste
afecta al fluido. La interaccion permite también la
propagacién de la onda del pulso de presion. Una
observacién obvia pero importante es que la
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carencia en el desplazamiento de la pared arterial
indicaria:

1) Falta de presién en el flujo sanguineo, y
2) Rigidez en la pared arterial.

2.2.1. El modelo del flujo sanguineo

Una cuestién que debe ser considerada a la
hora de pretender hacer un modelo es el
incremento en el radio de la arteria, el cual puede
variar hasta en un 10 %, debido a las fuerzas
ejercidas por el flujo sanguineo. Cuando el flujo
interactia con una porcion de arteria se calcula la
solucion del flujo en un dominio computacional,
Qs que varia con el tiempo, como se ilustra en la
figura 1, en la cual, Las paredes [ estan
moviéndose, mientras que la  seccién
correspondiente a la entrada y la salida, " y
I°4 permanecen fijas.

La frontera Q; se divide en dos partes. La
primera parte coincide con las fronteras fisicas
del fluido, i.e., la pared arterial. Que se denotan
por [* y que son las que se mueven bajo la
accioén del fluido. La otra parte denotada por 9Q;
corresponde a fronteras ficticias o artificiales, las
cuales delimitan la region de interés.

En el caso del presente trabajo, estas
entradas ficticias son la entrada y salida del fluido
de la seccidén de la arteria a estudiar, y estan
indicadas por {7y U,

El problema queda planteado entonces:

Sea el dominio del fluido Q €%. Dados
Ua(t), t:(t) y uo(x), encontrar un campo vectorial
u(x,1):Qx [0, T]— 9 y un campo escalar

px, 1):Qx [0, T] > K tales que:
pf(g—u+u~Vu)+Vp—2,uV-D=0.
7ot

Existen numerosos esquemas utilizados para
la soluciébn numérica de las ecuaciones de
Navier-Stokes, Valdes [4], por ejemplo, propone
el método a—generalizado de pasos
fraccionarios para la convergencia de las
ecuaciones; por otro lado, Quarteroni [10],
implementa el esquema de Yosida para el mismo
fin. En este trabajo se usa el esquema de Chorin-
Temam.

Para solucionar la interaccion entre la
estructura y el fluido se usa el método ALE, el
cual consiste en agregar un dominio de referencia
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Tabla 1. Propiedades de la pared arterial

Pared Arterial Unidades Dominio 1
Densidad (p) [Kg/mq] 960
Diametro(d) cm 25
Espesor cm .27
Modelo del Hiperelastico
Material P

Esfuerzo

Cortante Inicial Pa 6204106
()

Esfuerzo Total Pa 20*6204106

(k)

Tabla 2. Estadistica de la Malla

Numero de grados de libertad 12948
Numero de puntos de malla 4316
Numero de elementos 18447
Elementos tetraédricos 18447
Elementos tipo prisma 0

Numero de elementos de contorno 3924
Elementos triangulares 3924
Elementos tipo cuadrilatero 0

extra al dominio material, propio de la formulacién
lagrangiana, y al dominio espacial, propio de la
formulacién euleriana.

2.3. Construccion del modelo
2.3.1. La pared arterial

La geometria. - Una seccion de arteria sana
cuenta con las caracteristicas mostradas en la
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Fig. 2. Mallado de la pared arterial

Fig. 3. Campo de velocidades y esfuerzos de Von

Misses
Tabla 3. Propiedades del flujo sanguineo
Flujo Sanguineo Unidades Dominio 2
Densidad (pf) [Kg/m3] 1060
Modelo del Material Flujo laminar incompresible
Viscosidad [Ns/m2] .005

Presion de entrada [Pa] 11000

Presion de salida [Pa] 0

tabla 1, segun la American Heart Association, y
que son las que se usaron en el modelo
implementado en presente trabajo, con una
longitud de 5¢cm.

Ecuaciones dictaminantes.- En el caso de la
pared arterial, la conservacion de momentum
genera el sistema de ecuaciones dictaminantes
que resuelven el problema desde un punto de
vista mecanico:

J0SE;Siid2o + faoSuipotiido

= fa0S8uipobidQo + faoSuiti =0dy, )
donde la primer integral representa el trabajo
interno y J0E; es la variacién del tensor de
deformacion de Green-Lagrange, S; es el
segundo tensor de esfuerzos de Piola-Kirchhoff y
Q, es el dominio de andlisis de la arteria. La
segunda integral representa el trabajo cinético o
inercial donde oJu; es el vector de los

desplazamientos virtuales y ii; es la aceleracion.
El lado derecho de la ecuacién 4 se denomina
trabajo externo donde el término ¢ -° hace
referencia a las fuerzas superficiales que actdan
sobre la estructura.

En la tabla 2, se muestran las caracteristicas
utilizadas para la generacién del modelo simulado
en elemento finito.

En la figura 2 se muestra el mallado del
modelo generado.

En la figura 3 se muestran los campos de
velocidades y esfuerzos de Von Mises.

2.3.2. El flujo sanguineo

Las propiedades fisicas de la sangre que se
usaron en el modelo se muestran en la tabla 3.

Ecuaciones dictaminantes.- El sistema a
resolver surge tanto de la ecuacion de
conservacion de  momentum como de
continuidad, dadas en la forma mostrada en la
ecuacion 5:
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Fig. 4. Presién del flujo sanguineo

e leamients total [m]

35

Desplazamiento total [m]

0s

Fig. 6. Desplazamiento de la pared arterial 1D

ov. 00,
Py (a_‘;l-i-vjajvi) :g_]-"—p.fbi’ (5)

J

V. =0, (6)

A partir de la cual se desarrolla la formulacion
euleriana usada en la dinamica de fluidos. Para
poder resolver el sistema anterior se "debilita"
multiplicandola por una funcién de prueba e
integrandolo, quedando de la manera presentada
enlas Ec. 7y 8.
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Fig. 5. Presién del flujo sanguineo

Cabe mencionar que son las ecuaciones de
Navier-Stokes para flujo incompresible y en
donde se utilizan las condiciones homogéneas de
contorno de Dirichlet:

5 Y 3 wyda- [ Pl
S TN N S Tl (7)

990, 10— (v p b dQ
Aﬂaxi 0x; =] ViP P32 -

av.
Aapaiumzo. (8)
X .

2.4. Resultados

La funcion de impulso es una funcién senoidal,
obtenida de Vasava [13], que toma la siguiente
forma:

sinzt si o0<t<
fx)=

1 3s’
———cos(2x(t—— Si <tr<—
) 2z ( 2))

2

N[w o

Las presiones alcanzadas se visualizan en 3D
en la figura 4.

Las presiones alcanzan un maximo de hasta
16,500 pascales esto es 123.76 mmHg y con un
minimo de 10,500 pascales equivalentes a 78.75
mmHg que son las que se reportan en la clinica
para una persona sana en promedio, La curva de
presion entonces se muestra en la figura 5.



ISSN 2007-9737

Obtencion de la onda dicrota mediante simulacion numérica utilizando el modelo de Ogden 135

En la figura 6 se muestra el desplazamiento
de la pared arterial obtenida como resultado del
modelo implementado. Se puede apreciar la
similaridad cualitativa con la curva de presion
reportada en la clinica, se distingue la onda
dicrota, para la cual hasta el momento no hay
consenso de su origen, pero que es evidente en
los experimentos que se trata de un rebote de la
elasticidad de la arteria y no un reflujo por vacio o
un rebote por el choque con la bifurcacién de la
arteria.

3. Conclusiones

El flujo sanguineo se considera un flujo
laminar, incompresible y que cumple con las
condiciones de no deslizamiento en las paredes
de la arteria, encontrando con esto las presiones
reportadas en la clinica y ademas la forma de la
curva de presion es cualitativamente similar a la
reportada en la literatura médica.

Se utiliza el método de los elementos finitos
para resolver las ecuaciones de Navier-Stokes
mediante el esquema de Chorin-Temam y con las
condiciones iniciales y de frontera propios del
flujo sanguineo para una persona en promedio
sana, para la pared arterial se propone el modelo
de Ogden con las propiedades reportadas en la
literatura especializada, para una persona sana
en promedio.

La interaccidn entre el fluido y la pared arterial
se resuelve mediante el método ALE, obteniendo
con todo lo anterior una curva de presién
cualitativa y cuantitativamente similar a la
encontrada en la clinica, esto es, las presiones
calculadas corresponden a las presiones
reportadas en la clinica y se observa claramente
en la forma de la onda depresion dicrota que
caracteriza a la onda de presibn y que se
relaciona con la rigidez de la arteria, es decir, la
magnitud y la forma de la incisura dicrota indica
de manera directa el estado de salud de la
arteria.

Los resultados obtenidos proporcionan
visualizaciones de diferentes escenarios clinicos,
proporcionando asi una herramienta de
comprension del fenémeno para cada caso.
Mediante esta simulacién se resalta entonces la
importancia de la hipétesis sobre que el origen de

la onda dicrota radica en la naturaleza elastica de
la pared arterial. Un modelo de interaccién
unidimensional resuelto de forma monolitica tiene
un bajo coste computacional y se puede usar
para acoplarlo a los modelos tridimensionales de
las arterias en el extremo final.
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