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GLOSARIO

ANEURISMAS DE CAROTIDA: Un aneurisma es un ensanchamiento o
abombamiento anormal de una parte de una arteria carétida debido a debilidad en
la pared del vaso sanguineo.

LUMEN: Referente al interior de un vaso, es decir, el espacio central de una arteria
o vena por el cual fluye la sangre. A menudo se denomina luz del vaso.

PATOLOGIA: La patologia es el estudio de las enfermedades en su amplio sentido,
es decir, como procesos o estados anormales de causas conocidas o desconocidas.

FORMATO DICOM: Estandar de imagenes Digitales y Comunicacién en Medicina
ESTANDAR VTK: Kit de Visualizacion “Visualization Tool Kit”

ESTANDAR ITK: Kit de Imagenes “Image Tool Kit”

ESTANDAR VMTK: Kit de Modelizacion Vascular “Vascular Modelling Tool Kit”

FORMATO STL: Es un formato de archivo de dibujo asistido por computador (CAD)
que define geometria de objetos 3D, excluyendo informacion como color, texturas o
propiedades fisicas que si incluyen otros formatos CAD.

FORMATO OBJ: Es un formato de archivo, de definicion de geometria, desarrollado
por primera vez por “Wavefront” Technologies para su paquete de animacion
“Advanced Visualizer”. El formato de archivo es de uso libre y ha sido adoptado por
otros proveedores de aplicaciones de graficos 3D, al igual que el STL excluye
informacion como el color y textura, variando, respecto a este ultimo, por la
ubicacion de los puntos que los constituyen.

CAD: Disefio Asistido por Computador, técnica de prototipado bajo herramientas
computacionales, que pueden reproducirse en un plano ordenado o sincrono de
acuerdo a la aplicacion solicitada.

FORMATO IGES: es un formato de archivo neutro disefiado para transferir datos
de dibujo 2D y 3D entre sistemas CAD diferentes, con este formato el usuario puede
intercambiar modelos de datos para un producto en forma de diagrama
electronico, ademas de modelar superficies o solidos. Entre las aplicaciones que
soportan IGES se incluyen dibujos de ingenieria, modelos para el analisis y otras
funciones de manufactura.

FORMATO STEP: El archivo STEP es un formato de archivo CAD, usualmente
utilizado para compartir modelos 3D entre usuarios con diferentes sistemas CAD,



este formato, al igual que el IGES, permite que el usuario pueda intercambiar
modelos de datos de un producto en forma de diagrama electronico, ademas de
modelar superficies o sélidos, se diferencia por ser un estandar normal, lo que
facilita su exportacion a varios programas.

MANUFACTURA CAM: Manufactura Asistida por Computador.

INGENIERIA INVERSA: Es el proceso llevado a cabo con el objetivo de obtener
informacion o disefio a partir de un producto final, con el fin de determinar cuales
son sus componentes y de qué manera interactuan entre si y cual fue el proceso de
fabricacion. Se puede aplicar para dominios en la naturaleza y asi comprender su
funcionamiento.

SOFTWARE SALOME: es una plataforma genérica para el pre y post procesado
para simulacion numérica. Es una aplicacion disponible bajo cddigo abierto,
licenciada bajo la LGPL, cuyos ejecutables y cddigo fuente, pueden ser
descargados de su pagina oficial. Tiene como funcion principal generar elementos
utilizados en la simulacion numeérica por Analisis de Elementos Finitos (FEM) o
Analisis de Volumenes Finitos (FVM)

CODE SATURNE: es una plataforma de codigo abierto para el analisis de fluidos
computacionales, sobre la base de un enfoque del método de volumenes finitos que
acepta mallas de cualquier tipo (estructurado en bloques, estructurado, no
estructurado, hibrido, conforme, no conforme) y que contienen cualquier tipo de
elemento (tetraedro, hexaedro, la piramide , cualquier poliedro).

CFD: Es una de las ramas de la mecanica de fluidos que utiliza métodos numéricos
y algoritmos, para resolver y analizar problemas sobre el flujo de fluidos. Los
ordenadores son utilizados para realizar millones de calculos requeridos, para
simular la interacciéon de los liquidos y los gases con superficies complejas
proyectadas por la ingenieria. Aun con ecuaciones simplificadas
y superordenadores de alto rendimiento, solo se pueden alcanzar resultados
aproximados en muchos casos.

BIOMODELO FiSICO: Puede considerarse a un biomodelo fisico, en términos
generales, como representacion de la realidad, explicacion de un fendémeno ideal
digno de imitarse, paradigma, canon, patron o guia de accion de una caracteristica
bioldgica en el dominio real.

CODIGO G: El “g-code”, también conocido como RS-274, es el nombre que
habitualmente recibe el lenguaje de programacion mas usado en maquinas de
control numérico (CN), el cual posee multiples implementaciones, tales como
Siemens Sinumerik, FANUC, Haas.



IMPRESION 3D POR FDM: Es una forma de tecnologia de impresién tridimensional
utilizada para crear modelos, prototipos, patrones y piezas de produccidén capa por
capa, formando polimeros mediante la deposicién del material por fundicién.

POLYMERO ABS: Acrilonitrilo butadieno estireno (ABS) (férmula quimica (CgHs) *
- (C4Hs) ¥ - (C3H3N) ?); es un polimero termoplastico comun, cuya temperatura de
transicion vitrea es de aproximadamente 105°C (221°F).

POLY-VINYL ALCOHOL: El Poly-Vinyl Alcohol o Alcohol de Polivinilo (PVOH,
PVOH, o PVOHI), también llamado Polietenol o Poli (Alcohol Vinilico), es un
polimero sintético soluble en agua, de férmula quimica general (C>H40)". No debe
confundirse con acetato de polivinilo, un popular pegamento de madera.

VELOCIMETRIA DE PARTICULAS: La Velocimetria de Imagen de Particulas (PIV)
es una técnica 6ptica de visualizacion de flujo, utilizada para obtener mediciones de
velocidad instantanea y propiedades relacionadas en fluidos. El fluido se siembra
con particulas trazadoras suficientemente pequefas, que siguen la dinamica de
flujo, qué esta representado por el numero de Stokes. Algunas variantes pueden ser
el PIV ultrasonico, estereoscopico, holografico, por tomografia, termo grafico.



Resumen

Los Accidentes Cerebrovasculares (ACV) representan, soélo en los Estados Unidos
de Ameérica, cerca de 130.000 muertes por aio, donde el 58% de dichos casos son
debido a rupturas de aneurismas. Aunque los Aneurismas Extra Craneales de
Carédtida (AEC) no se pueden categorizar como ACV, se reporta que son
precursores de estas patologias. Un estudio in vivo en ese punto del sistema
cardiovascular, para la planeacién y entrenamiento de cirugias, tratamientos y
disefio de dispositivos médicos, hace que sea una tarea dificil que puede poner en
riesgo al paciente. La simulacion in silico y la experimentacion con biomodelos
fisicos tridimensionales, se convierten en alternativas menos riesgosas para la
evaluacion de pacientes. La validacion fluidodinamica con modelos anatdémicos
cada vez mas cercanos a la realidad del paciente, a partir de imagenes médicas
provenientes de la Resonancia Magnética (RM) y la Tomografia Axial
Computarizada (TAC), es usada para generacion de informacion clinico médica.
Adicionalmente, diferentes tipos de software comerciales son usados normalmente
en estas técnicas, pero son licencias que pueden costar varios miles de dodlares,
haciendo costoso la generacion de estos biomodelos. El propésito de este trabajo
es construir un modelo arterial de carétida, con y sin Aneurisma Extra Craneal
(AEC), usando procesos de ingenieria inversa, tales como el procesamiento de
imagenes medicas, reconstrucciéon de modelos virtuales CAD, prototipado rapido,
simulacion mediante estudios de Dinamica de Fluidos Computacional (CFD) y
fabricacion de biomodelos fisicos. Los resultados obtenidos fueron: un modelo fisico
de arteria carotida hecho de PVA con un 20% de desviacion dimensionales entre la
geometria fisica y virtual, una simulacion computacional donde el caso mas critico
de ruptura y de puntos de estancamiento se presentd para el aneurisma ACE, la
validacion experimental del modelo de arteria carétida sana mostro correspondencia
de los resultados con valores de error hasta el 10% y velocidades de 1.5 m/s. La
capacidad de producir modelos, con patologias anatémicas precisas obtenidas de
pacientes, para evaluar una gran variedad de situaciones fisiologicas mediante
estudios numeéricos y experimentales, constituye un paso clave en el desarrollo de
la medicina personalizada en el pais. Este estudio puede abrir posibilidades para
mejorar el mejoramiento del entrenamiento clinico y la planeacién quirurgica.

Palabras claves: Arterias carétidas, aneurisma extra craneal, ingenieria inversa,
dinamica de fluidos computacional, biomodelos fisicos, herramientas de licencia
libre, aprendizaje quirurgico.



Abstract

Cerebrovascular Accidents (CVA) represent, only in the United States, around
130,000 deaths per year, were the 58% of these cases are due to ruptured
aneurysms. Although the Extra Cranial Carotid Aneurysms (AEC) cannot be
categorized as ACV, is it reported that they are precursors of these pathologies. An
in vivo study in this point of the cardiovascular system, for the planning and training
of surgeries, treatments and medical devices design, represents a difficult task that
can put the patient at risk. In silico simulation and physical biomodels
experimentation are becoming less risky alternatives, for vascular patient’s
evaluation. The fluid dynamics validation with anatomical models closer to the reality
of patient, based on medical images such as Magnetic Resonance Imaging (MRI)
and Computerized Axial Tomography (CT), is used to generate medical and clinical
information. Furthermore, different types of commercial software are commonly used
in these techniques, but their licenses can cost several thousand dollars, making the
generation of these biomodels expensive. The purpose of this work is to construct
an arterial carotid model, with and without Extra Cranial Aneurysm (AEC), using
reverse engineering processes, such as medical image processing, reconstruction
of virtual CAD models, rapid prototyping, simulation through studies of
Computational Fluid Dynamics (CFD) and manufacture of physical biomodels. The
obtained results were: a physical model of carotid artery made of PVA with a 20%
dimensional deviation between the physical and virtual geometry, a computational
simulation were the most critical case of rupture and stagnation points were
presented for the ACE aneurysm, the experimental validation of the healthy carotid
artery model showed the correspondence of the results with error deviation values
up to 10%, and speeds of 1.5 m/s. The ability of producing models, with anatomical
pathologies from patients, in order to evaluated different physiological situations by
numerical and experimental studies, is a key step in the development of personalized
medicine in the country. This study could open possibilities to improve clinical
training and surgical planning.

Keywords: Carotid arteries, extracranial aneurysm, reverse engineering,
computational fluid dynamics, physical biomodels, free licensing tools, surgical
learning.
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NOMENCLATURA

Abreviaturas

ACV
ACC
ACI
ACE
AEC
AAA
RM
TAC
us
VT
PVA
ABS
PIV
HPC
CFD
VEF
WSS
Px
OMS

Accidentes Cerebrovasculares

Arteria Carétida Comun

Arteria Cardtida Interna

Arteria Carotida Externa

Aneurisma Extra Craneal de Carotida
Aneurisma Aodrtico Abdominal

Resonancia Magnética

Tomografia Axial Computarizada
Ultrasonido

Modelos Vasculares Tridimensionales Virtuales
Poly-Vinyl Alcohol

Acrilonitrilo butadieno estireno
Velocimetria de Particulas por Imagenes
Computacion cientifica de alto rendimiento
Dinamica de Fluidos Computacional
Método de Volumenes Finitos

Esfuerzo Cortante de Pared

Pixel

Organizacion Mundial de la Salud
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w Hz Frecuencia Angular

- Numero de Courant



Capitulo 1

Introduccion

Planteamiento del problema

Los Accidentes Cerebrovasculares (ACV) representan, sélo en los Estados Unidos
de América, alrededor de 130.000 muertes por afio [1]. Algunos trabajos reportan
que aproximadamente el 58% de los casos de ACV son debidos a rupturas de
aneurismas [2]; aunque las patologias en arterias carotidas no estan categorizados
como ACV, algunos autores reportan que son un factor de riesgo importante, sobre
este tipo de eventos cerebrovasculares [3]. Se reporta que los Aneurismas Extra
craneales de Carotida (AEC), son precursores de los ACV y representan entre el
0.2% y el 5% de todas las cirugias de caroétida [3, 4, 5, 6]. Lo mas alarmante, segun
la OMS, es que en los ultimos afos las muertes y las secuelas derivadas por ACV
en paises en desarrollo siguen en aumento, situacion que se hace mucho mas
critica con los bajos niveles de tecnologia y presupuesto del sector salud, lo que
conlleva a un retardo de la ventana terapéutica [7].

Un estudio in vivo en ese tipo de trastornos, para la planeacion, aprendizaje y
entrenamiento de cirugias, tratamientos y disefio de dispositivos personalizados,
hace que sea una tarea dificil, dada la naturaleza del sistema cardiovascular que
puede poner en riesgo al paciente. La simulacion in silico y la construccion de
biomodelos tridimensionales, se presentan como alternativas menos invasivas y se
muestran como opciones claves para facilitar el estudio de este tipo de patologias
desde el punto de vista fluidodinamico. Estas técnicas permiten construir, simulary
validar modelos anatdomicos cada vez mas cercanos a la realidad del paciente, a
partir de imagenes médicas provenientes de Resonancia Magnética (RM) y
Tomografia Axial Computarizada (TAC) [8], permitiendo al aprendizaje y
entrenamiento de las nuevas generaciones de médicos, afrontar patofisiologias
tipo de modelos, es el alto costo de los paquetes comerciales que pueden valer
varios miles de ddlares.

Algunos métodos numéricos son empleados por estas técnicas, y vienen en
diferentes paquetes provistos de algoritmos de reconstruccion [14], como es el caso
del “Vascular Modeling Tool Kit” [15], de gran utilidad para lograr la obtencién de
biomodelos virtuales [16]. Las simulaciones de Dinamica de Fluidos Computacional



(CFD), permite el estudio fluidodinamico de patologias del sistema circulatorio sin
comprometer la integridad del paciente [17, 18, 19, 20]. El uso de procesos de
ingenieria inversa, tales como, la segmentacién de imagenes meédicas, la
construccion de Solidos Computacionales (CAD), el prototipado rapido y la
fabricacion de moldes para obtener biomodelos fisicos, permiten producir
anatomias con nivel significativo de variedad y se constituye como un paso adelante
en la estandarizacion del aprendizaje y entrenamiento quirurgico, necesario en la
implementacion de la medicina personalizada y el incremento de la ventana
terapeéutica [9, 10, 11, 12, 13].

Este trabajo se centrd en tres procesos: la reconstrucciéon de modelos virtuales, la
evaluacion dinamica por CFD y la construccion de biomodelos fisicos, usando
técnicas de impresion 3D en conjunto con procesos de inyeccion; el primer proceso
consistié en la generacion de una geometria CAD empezando desde la adquisicion
de una serie de imagenes por tomografia, la segmentacion de una region arterial de
carotida AEC, la generacion de un volumen VTK, la generacién de un solido STL y
finalmente la transformacion de este sélido a un formato de sdélido paramétrico
IGES; la segunda etapa consistié en la evaluacién de este solido paramétrico
mediante CFD por el método de los volumenes finitos, utilizando un solucionador de
ecuaciones de libre distribucién conocido como Code Saturne®; y finalmente la
fabricacion de un modelo fisico por inyeccion de PVA soportado por una matriz de
algodon en un molde de ABS impreso en 3D basado en el sélido paramétrico IGES.
Uno de los grandes problemas de estas metodologias radica en el grado de
precision que tienen los productos obtenidos, debido a los grados de desviacion que
tiene el procesamiento computacional, esto es considerado como un problema de
salud global y trabajos recientes que estan estudiando cdémo reforzar estas
metodologias, que siguen siendo robustas generando que su masificacion sea
rezagada [8]. La capacidad de producir biomodelos tanto virtuales como fisicos, con
patologias anatomicas obtenidas de pacientes, para evaluar una gran variedad de
situaciones fisiologicas mediante estudios numéricos y experimentales, constituye
un paso clave en la medicina personalizada en el pais. Ademas, este estudio puede
abrir posibilidades de aplicacion para mejorar el entrenamiento clinico y la
planeacién de procedimientos quirurgicos.



Objetivos

General

Construir un modelo arterial de carétida con y sin Aneurisma Extra Craneal (AEC),
mediante ingenieria inversa y la evaluacion fluidodinamica por CFD, que posibiliten
la generacion de informacidén basica, para mejorar el entrenamiento clinico y la
planeacién de procedimientos quirurgicos en este tipo de patologias.

Especificos

e Obtener un modelo Virtual Vascular y Tridimensional (VTV) de una arteria
carotida, con y sin Aneurismas Extra Craneal (AEC), a partir de imagenes
DICOM.

e Evaluar el comportamiento fluidodinamico del modelo arterial de carétida
obtenido, con y sin Aneurisma Extra Craneal (AEC), mediante un estudio
numérico CFD.

e Fabricar un modelo fisico arterial de cardtida, con y sin Aneurismas Extra
Craneal (AEC), utilizando técnicas de ingenieria inversa y moldeo por
inyeccion.

Como un trabajo complementario a los objetivos anteriores, se logra realizar una
validacion preliminar de los resultados computacionales basado en el acceso a
datos experimentales obtenidos con la técnica USPIV. Adicionalmente con uno de
los biomodelos fabricados, un meédico especialista realizé un procedimiento
quirurgico para emular una practica de sutura con implantes vasculares
comerciales.

Desarrollo metodolégico del trabajo

En el trabajo de grado se propuso alcanzar tres objetivos que fueron realizados
metodologicamente de la siguiente manera:

* En el primer objetivo, una geometria de arteria carotida externa sana, fue
obtenida de un paciente anonimo, del Instituto de Alta Tecnologia Médica
(IATM) de Medellin. Este modelo fue generado utilizando una serie de
paquetes de licencia abierta para el procesamiento de imagenes, ruta elegida
para hacer mas accesible la metodologia a los profesionales que desearan



incursionar en el tema. Inicialmente la region de la serie de imagenes fue
elegida y recortada del tramo arterial de interés, para luego segmentarse y
asi generar el solido STL. El procesamiento de la imagen fue hecho mediante
el paquete 3DSlicer®. El segundo paso consistio en un refinamiento del
solido STL obtenido de 3DSlicer® mediante un re muestreo de la nube de
puntos, mediante el software Autodesk MeshMixer®. Las operaciones
realizadas sobre la superficie fueron: llenado de orificios, eliminacién de
elementos flotantes, cambio de densidad y suavizado superficial, entre otros.
Luego se tomo la geometria refinada para generar el sélido final y los moldes
para la etapa de inyeccion, usando el software CAD Autodesk Fusion 360®
obteniéndose un solido en formato IGES. Finalmente, la geometria
parametrizada de la arteria carétida sana, fue escalada 2.5 veces de su
tamafo original para la impresion 3D. También en esta etapa fueron
generados aneurismas ubicados en tres regiones diferentes: arteria caroétida
comun, arteria cardtida externa y arteria carétida interna. Estas patologias
fueron generadas utilizando dimensiones anatomicas como referencia
trabajos previos.

En el segundo objetivo, se realizé una evaluacion fluidodinamica por técnicas
CFD de los cuatro dominios de carotida obtenidos en la etapa anterior. En la
etapa de pre-procesamiento, la malla fue generada utilizando un software de
licencia libre conocido como Salome Platform®. La solucion fue desarrollada
utilizando el método de volumenes finitos a través de otra herramienta de
licencia abierta, conocido como Code Saturne®. Como fluido de estudio fue
utilizada el agua a un Reynolds de 1200, condiciones que fueron
configuradas basado en una validacion preliminar que fue realizada en
Uruguay. EIl post procesamiento para la visualizacion de los resultados se
realizo a través de Paraview. El trabajo no plante6 un estudio de interaccion
fluido estructura; no obstante, se realizé una estimacién analitica de las
fuerzas normales y los esfuerzos cortantes en puntos criticos de la pared de
los tres modelos de arteria carétida con aneurisma.

En el tercer objetivo, se realizo la fabricacion de dos modelos arteriales, uno
sano y otro con un aneurisma de carotida, utilizando los modelos virtuales
generados en el objetivo uno. El primer paso fue crear un molde en ABS a
partir de estos modelos con el software Autodesk Fusion 360°. El segundo
paso fue imprimir los moldes de los dos modelos en ABS, mediante el
software de libre distribucion Makerbot Desktop® y una impresora 3D
Replicator 2X®. El tercer paso fue utilizar los moldes para la inyeccion de PVA
sostenido en una matriz de algodon, para obtener los modelos arteriales
finales. Se obtuvieron dos modelos a una escala adecuada para su posterior
evaluacion fluidodinamica en un banco de pruebas, utilizando la técnica del
PIV Ultrasonico. Esta etapa fue clave para apoyar el proyecto de
posdoctorado donde uno de sus objetivos consistia en desarrollar modelos



arteriales complejos para pruebas de PIV ultrasénico. Ademas de obtener los
dos modelos en PVA y Algoddn, anatdmicamente similares a las imagenes
meédicas originales, se realiz6 una prueba que emulaba un procedimiento
quirurgico de sutura por un médico cirujano en un proceso de anastomosis.

Alcance del trabajo

En el trabajo buscaba obtener los siguientes resultados:

Cuatro modelos virtuales en formato STL e IGES de arteria cardtida. Un
modelo de arteria sana, uno con aneurisma en su ramificacién ACC, uno con
aneurisma en su ramificacion ACE, uno con aneurisma en su ramificacion
ACI.

Se obtuvieron dos biomodelos de arteria carétida en PVA con matriz de
algodon: Uno de cardétida sana y un modelo de arteria carotida con aneurisma
en su ramificacion ACI

Un estudio CFD que describe la fluidodinamica de un modelo computacional
de arteria carotida sana en sus ramificaciones comun, externa e interna y uno
con aneurismas en cada una de las ubicaciones mencionadas.

Un estudio analitico de las fuerzas normales y los esfuerzos cortantes de
pared para aneurismas presentes en la ramificacion comun, externa e interna
de una arteria cardtida.

Organizacién del Manuscrito

Con el fin de facilitar la lectura, se describe a manera de resumen el contenido de
los capitulos presentados en este trabajo de grado:

Capitulo 1. Introduccion; contiene una sintesis del planteamiento del
problema que motivé a la elaboracion de este trabajo de grado; la descripcion
de los objetivos generales, especificos y opcionales; alcance del trabajo de
grado de la maestria en cada uno de los objetivos desarrollados.

Capitulo 2. Estado del Arte; una descripcion mediante un ejercicio
sistematico en las ultimas cuatro décadas, para observar la variabilidad
desde los inicios de la técnica en seis categorias diferentes; adquisicion de
imagenes médicas DICOM; segmentacion y reconstruccion de geometrias
vasculares a partir de Imagenes DICOM,; reconstruccion fisica de biomodelos



reales de arterias; uso de biomodelos para el aprendizaje clinico y
entrenamiento quirurgico; estudios computacionales fluidodinamicos en
segmentos arteriales

Capitulo 3. Construccién de un Modelo de Arteria Carétida Extra Craneal,
Mediante Ingenieria Inversa y Moldeo por Inyeccion; se reporta el proceso
para la obtencion del solido virtual de arteria cardtida sana, desde la
segmentacion, re muestreo y parametrizacidén, hasta la impresion de los
moldes de ABS en 3D para la inyeccién de PVA + Algoddn para obtener el
modelo fisico de la arteria carétida escalada. Se reporta la comparacién entre
las medidas finales del biomodelo fisico con respecto al modelo virtual y su
posterior, en un proceso de anastomosis con un especialista en cirugia.

Capitulo 4. Caracterizacion Fluidodinamica de Modelos de Arterias
Cardtidas Extra Craneales Sanas y con Presencia de Aneurismas en la ACC,
la ACE y la ACI, mediante el uso de simulacion computacional; se reporta el
proceso de generacion de aneurismas en la arteria carétida sana, su proceso
de pre-procesado, simulacion y post-procesado, con una comparacion de los
perfiles de velocidad para cada caso, y la medicion de esfuerzos normales y
cortantes de pared sobre el aneurisma.

Capitulo 5. Se reporta la fabricacion del modelo de arteria carétida con
aneurisma en la ramificacion interna ACI. Se reporta una prueba de
validacion basica del biomodelo fabricado en el entrenamiento quirurgico con
suturas. Se reporta una validacion basica de los resultados numeéricos
obtenidos contra una prueba experimental de PIV ultrasdnico en un modelo
de arteria carétida sana.

Capitulo 6. Se reporta la generacion de lineas tematicas de trabajo a futuro
que consisten en la generacion de un repositorio web, validacion
experimental de los resultados de las arteria cardtidas con aneurismas,
implementacion de casos numeéricos que involucren tanto el movimiento de
pared como el comportamiento no newtoniano de la sangre con condiciones
fisiologicas reales y la validacion de estos modelos para emular el
entrenamiento quirurgico clinico de residentes y personal asistencial.

Anexo 1. Scripts de Matlab Para la Obtencion de Series de Imagenes Para
Analisis PIV. Se reportan los cddigos generados y utilizados para obtener las
secuencias para generar los cuadros con los que se realizan las pruebas de
PIV Ultrasénico.



* Anexo 2. Metodologia para la obtencion del solido virtual. Se reporta una
presentacion a modo de manual para la implementacion de la metodologia
de segmentacion, re muestreo, parametrizacion e impresion 3D.

* Anexo 3. La carta de aceptacion del pasante de post doctorado de la UPB
Miguel Bernal Restrepo, con su concepto de como el trabajo de grado de
maestria le aportd6 a su proyecto “Evaluacién de las propiedades
mecanicas y del flujo sanguineo en segmentos arteriales con
arterosclerosis y de sustitutos artificiales para arterias”.
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Capitulo 2
Estado del Arte

En este capitulo, se describen los trabajos previos que fueron importantes para la
elaboracion de la base documental. Esta revision fue sistematica para describir el
comportamiento de la técnica en los ultimos 30 afos, con el fin de determinar
cambios significativos. Se reportan estudios en seis categorias; adquisicion de
imagenes meédicas DICOM; segmentacion y reconstruccion de geometrias
vasculares a partir de Imagenes DICOM,; reconstruccion fisica de biomodelos reales
de arterias; uso de biomodelos para el aprendizaje clinico y entrenamiento
quirurgico; estudios computacionales fluidodinamicos en segmentos arteriales y
velocimetria de particulas de imagenes por ultrasonido USPIV.

1. Adquisicién de imagenes médicas DICOM

Una correcta adquisicion de la serie de imagenes médicas, permitira obtener una
serie de geometrias segmentadas libres de ruido y generadas desde el archivo
DICOM, tengan menos cantidad de objetos flotantes, mediante la generacién de
una resolucidn alta de la imagen diagnostica, para una mejor identificacion de los
pixeles de referencia. Esta identificacion permite una mejor segmentacion y por
ende una mejor reconstruccion 3D de los soélidos virtuales.

En 1985, O'Donnell [1] reporto la utilizacién de técnicas de Resonancia Magnética
(RM) para la generacion de pulsos en forma escaldn, con el fin de generar el
movimiento de los nucleos de las moléculas que componen la sangre, permitiendo
obtener mejores imagenes de la velocidad de movimiento de las particulas del fluido
sanguineo. Los autores hacen una comparacion de esta técnica de medicion de la
velocidad en tramos arteriales contra las técnicas de adquisicion para imagenes con
los nucleos que estan inmoviles. El autor reporta la utilizacion de una secuencia
especifica de escaneo en equipos de resonancia magnética, combinando la técnica
del contraste de fase con ecos generados cada 180 grados, esto permite obtener
imagenes del fluido sanguineo y la anatomia vascular de los mismos datos
provenientes de una sola secuencia de imagenes. Esta técnica permitio mejorar el
brillo del pixel y tener errores menores al 5% entre las velocidades obtenidas de
pacientes y las imagenes obtenidas por un modelo rigido de acrilico, en
representaciones idealizadas de un segmento arterial genérico [1].

En 1992, Waller et al. [2] hicieron una revision del estado del arte hasta la fecha de
los ultimos 15 afos, en las técnicas para toma de imagenes diagnosticas en
cardiologia. Los investigadores listan que el US intravascular, a diferencia de



técnicas como el TAC y el RM, permite obtener imagenes diagnosticas con
resolucion alta en las mediciones de morfologia de pared, caracteristicas del lumen,
cambios dimensionales cronicos de pared ante terapias intervencionistas, y como
verificacion de la técnica de referencia la angiografia de contraste de fase. Reportan
gue la evidencia encontrada en los ultimos 15 afios a la fecha en anomalias en la
arterias caroétidas, pudieron comprobarse dimensionalmente con la utilizaciéon de la
técnica del ultrasonido invasivo y concluyen que esta técnica hace posible realizar,
no soélo evaluaciones anatomicas, sino también de variables fisiologicas sin la
utilizaciéon de radiaciones ionizantes, que producen factores de riesgo en los
pacientes [2].

En 2004, Rosset et al. [3] reportan en una revision sistematica del estado del arte
sobre la evolucién de las técnicas de adquisicion de imagenes médicas, como lo es
la utilizacion de la TAC o la RM, resalta que la posibilidad de obtener un gran
conjunto de imagenes asociados a datos anatdmicos de pacientes, permite un
manejo adecuado de cuadros clinicos y la posibilidad de establecer patrones de
entrenamiento para los nuevos profesionales en la salud. La posibilidad de tener
un paquete de informacion entre 800 y 1000 imagenes por paciente, adquiridas por
los equipos como los TAC y los RM, permiten una navegacién adecuada y alta
resolucion dentro de las anatomias del paciente. Se describe como la integracion
de estas imagenes en sistemas de bases de datos, concepto conocido como PACS,
y la gestion de sus campos de informacion, concepto conocido como RIS, son el
nuevo paso en la gestion del tratamiento del paciente [3].

En 2014, Erbel et al. [4] en una revision sistematica del estado del arte reportan en
sus guias, como la Angiografia con Contraste de Fase (del inglés “Phase Contrast
Angiography - PCA”) por Tomografia Axial Computarizada, es la técnica éptima
para hacer tomas de segmentos vasculares de pacientes [4]. Listan que algunos
autores como Wheaton et al., consideran que la RM se ha convertido en los ultimos
afnos en la técnica de referencia estandar para la toma de imagenes de tramos
vasculares, y concluyen que debido a que la técnica PCA esta disponible en la
mayoria de los equipos de RM, esta adaptacion ha permitido considerar, segun los
autores, que la RM ha remplazado a la TAC como el “Gold Standard” para la
evaluacion fluidodinamica [5].

2. Estudios sobre la segmentacién y reconstruccion de geometrias
vasculares a partir de imagenes DICOM

En 1987, Davies [6] propone la extraccion de estructuras tubulares a partir de
imagenes de camaras CCD, técnica que puede ser aplicable a la extraccion
vascular en elementos cilindricos. Davies, desarrollé un sistema de produccion de
objetos circulares para la automatizacion industrial, para esto plante6 un algoritmo
de reconstruccion que localiza estos objetos redondos a la salida del proceso,



mediante la deteccion de los bordes de dichos elementos. El algoritmo ubica los
centros del objeto promediandolos para obtener una estimacion de la posicidon del
objeto [6]. EIl algoritmo de reconocimiento de patrones, seria posteriormente
utilizado en el procesado de segmentos anatomicos en 2D y 3D, especificamente
para la reconstruccion de segmentos vasculares de alta definicion, con base en
imagenes médicas.

En 1995, Tozaki et al. [7] propuso un algoritmo para conseguir la segmentacion y
posterior obtencidon de un volumen de las paredes vasculares a partir de imagenes
DICOM, mediante una aproximacion de las proyecciones en el centro del lumen
conocidas cémo lineas de centro. Los algoritmos de segmentacion implementados
por Tozaki, implican la utilizacion de un algoritmo de valor limite sobre los pixeles
de la imagen, conectando la serie de imagenes para formar un volumen, los scripts
de visualizacién y renderizado fueron generados por el equipo desarrollador del
algoritmo. El resultado fue una reconstruccion 3D en forma de cono, que sigue la
trayectoria del vaso, ésta fue acomodada en la direccion de propagaciéon del tubo
de rayos X del equipo de TAC [7]. Diferentes implementaciones del método son
abordadas luego por Kawata [8], Parker [9], Sorantin [10], quienes utilizan el método
de lineas de centro, para obtener geometrias con una resolucion precisa en el
segmento vascular obtenido.

En 1995 Jain et al. [11] desarrollaron un algoritmo de verosimilitud de pixeles, que
empieza por el establecimiento de un punto base (raiz), que buscaba determinar las
zonas de interés en la imagen DICOM. Este algoritmo identifica e incrementa el
numero de pixeles recurrentes en una regién determinada del segmento vascular.
El algoritmo preestablece unos valores de verosimilitud en los pixeles referencia,
con el fin de obtener una aproximacién espacial [11]. Otros autores como Kirbass
et al. [12], reportan la utilizacion del método de Jain et al [11]., afadiendo al
algoritmo un paso, un filtrado de la geometria vascular con una operacion de limite
descrita por Tozaki [7], obteniendo una geometria del arbol vascular mas limpia y
definida.

En 1996, Aylward et al. [13] se trazaron la obtencion de geometrias vasculares,
haciendo uso de operadores locales conocidos como seguidores, los cuales facilitan
la segmentacidn de la imagen. El algoritmo empieza de un punto base, a partir del
cual se calculan las lineas de centro y se hace un analisis de pixeles ortogonales
para determinar la direccion de estas lineas, obteniendo finalmente Ia
reconstruccion en 3D. La determinacion de los contornos se hace a través de la
deteccion de bordes, en la cual se utiliza un método para identificar la intensidad de
crestas en las curvaturas presentes en los vasos [13]. Los métodos utilizados por
Aylawrd [13] se basan en los métodos de Lu y Eiho [14], que determinan el trazado
vasculary de Lecornu et al. [15], donde se prioriza encontrar la ruta éptima del lumen
vascular.



En 2011, Gavidia et al. [16] buscaban implementar un algoritmo de crecimiento de
region, a traveés de la identificacion de pixeles recurrentes en una imagen DICOM.
Este trabajo propone una metodologia de reconstruccion de anatomias humanas
que comprende: la adquisicion de la imagen médica; la reconstruccion 3D; un
proceso de filtrado de ruido y resaltado de bordes; algoritmos de segmentacién por
umbrales (valores limite); re muestreo para adecuar la geometria obtenida; la
exportacion a un solido CAD vy finalmente la generacion del dominio discreto por
FEM, con el objetivo de implementar un método numérico para el analisis fisico que
aplique. La metodologia fue desarrollada en Matlab® (Mathworks, Albuquerque,
USA), obtuvo una buena resolucion en los sélidos virtuales maxilares, la duramadre
y tejidos blandos del cerebro y un segmento de la aorta [16].

En 2015, Tsai et al. [17] se propusieron crear un algoritmo eficiente para segmentar
automaticamente los vasos, usando secuencias de imagenes obtenidas por
angiografia. El método incluye dos pasos; la extraccion de imagenes por
angiografia de alto contraste y la segmentacion de los vasos presentes en ella. Los
angiogramas de alto contraste fueron seleccionados usando una distribucion de
intensidad del vaso, mas un filtro de Hessian en multiples escalas. Los autores
reportan, ademas, que este algoritmo supera los numerosos problemas que existen
en las imagenes de angiografia por rayos X, utilizando los factores de escala e
intensidades transformadas, que se aplican para hacer frente a un menor contraste
y una distribucion no uniforme. Como resultado, reportan que el algoritmo puede
distinguir entre los ruidos y el fondo de una imagen compleja. Experimentalmente,
se evaluaron 20 secuencias de angiografia en donde se evaluaron la precision de
los angiogramas de alto contraste; la extraccion de angiogramas de alto contraste
fue del 98%. Para evaluar la precisién de los resultados de segmentacion, se
seleccionaron 72 series de angiografia donde la precision del método fue de 96.3%.
El valor Kappa reportado, medida de concordancia estadistica que indica que tipo
de eventos ocurren por azar, fue de 81.8%. Como conclusion los resultados
experimentales reportados que con el método propuesto, permitieron segmentar los
vasos de forma precisa [17].

3. Estudios sobre la reconstruccion fisica de biomodelos reales de
arterias

En 2005, O Brien et al. [18] reportaron la manufactura de dos pares de modelos
reales e ideales, de arterias aortas y femorales. El modelo virtual fue obtenido
mediante el uso del software ProEngineer® (PTC, Akron, USA) y la manufactura de
los moldes para la inyeccién por ProManufacture® (PTC, Akron, EUA), el material
inyectado para obtener los moldes fue caucho silicona (Wacker-SilGel 601). Se
desarroll6 una técnica eficiente e integrada a tecnologias computarizadas, para



fabricar modelos idealizados y realistas de arterias mayores y menores enfermas a
partir de imagenes radiologicas, para abordar el problema de la variabilidad del
espesor de la pared. Las variaciones en el grosor de pared se cuantificaron usando
una camara CCD vy los resultados encontrados describen, que la variacion del grosor
de la pared minima fue hasta un maximo del 16% de la pared del valor del modelo
real. En los modelos idealizados las diferencias fueron de hasta el 23% en las
arterias mayores y de un 58% en las arterias menores, ademas, se reporta que la
variabilidad del espesor de la pared se mantuvo dentro de los limites previamente
reportados. O’'Brien concluye que el procedimiento de moldeo por inyeccion,
produce piezas adecuadas de los modelos idealizados y realistas, que pueden
utilizarse en investigaciones experimentales y que para esta caso en particular, los
modelos idealizados funcionan mejor. En esta técnica, el grosor de la pared es
variable y debe evaluarse después de fabricar los modelos [18].

En 2008, Doyle et al. [19] se propusieron la creacién de modelos de AAA mediante
la implementacion de una técnica para la fabricacidn de modelos realistas en
silicona. Reporta que la reconstruccion en 3D se hizo a partir de datos de escaneo
por TAC y que los modelos se construyeron mediante técnicas de CAD/CAM y
moldeo por inyeccion. La evaluacion del espesor de pared del modelo de silicona
final con respecto al modelo generado por computador, fue en promedio de 9.21%.
Esta diferencia entre el grosor de la pared registrada, se atribuye a la contraccion
de la cera de fundicion y a la expansion de la silicona durante la fabricacion del
modelo. Este método se puede usar en conjunto con estudios de esfuerzos de
pared, usando una técnica foto elastica o en estudios de dinamica de fluidos, usando
una Anemometria “Doppler” Laser (ADL) [19].

En 2014, deGalarreta et al. [20] se propusieron la creacion de una metodologia
para la fabricacion de réplicas de espesor de pared no uniforme en AAA. La
metodologia se baso en el uso de imagenes de TAC para el modelado virtual, la
fabricacion de aditivos para la réplica fisica inicial, un proceso de colada al vacio y
finalmente la aplicacion de una gama de resinas de poliuretano para la construccion
del modelo inicial. El grosor medio de la pared del AAA resultante, se comparo6 con
el grosor promedio del modelo virtual de cada paciente, obteniéndose un desajuste
dimensional promedio de 11.14%. Se reporta una caracterizacién del material de la
arteria a partir de ensayos de traccion uni axiales, con diferentes combinaciones de
resinas de poliuretano. La metodologia propuesta produce modelos de AAA con
grosor de pared no uniforme, usando un proceso rapido y de bajo costo, ademas,
estas réplicas se pueden usar en experimentos de laboratorio, en simulaciones
numeéricas usando analisis de elementos finitos y en validacion por métodos Opticos
de deformaciones, en modelos arteriales ex vivos durante la prueba de inflacion de
presion [20].



En 2016, Brum et al. [21] tenian como objetivo el desarrollo de una metodologia
que comienza con la segmentacion de imagenes de RM o TAC, obtenidas del
Instituto de Alta Tecnologia Médica de Antioquia (IATM) para generar una
representacion volumétrica 3D del vaso. El modelo virtual es re-muestreado usando
los softwares MeshMixer® (Autodesk, California, EUA) y SpaceClaim® (Ansys,
Concord, EUA), reparando imperfecciones, elementos flotantes y rugosidades, con
el fin obtener las geometrias que sirvieran para la fabricacién de los moldes que
incluyen el desarrollo de un nucleo soluble “alma” y una "camisa" externa para la
inyeccion del polimero, para la generacion de un espesor. Después del proceso
polimerizacién, el molde se abrié y el nucleo se fundi6 obteniendo el modelo arterial.
El analisis experimental por PIV 6ptico, se llevd a cabo para los biomodelos
construidos en una resina epoxi transparente. El analisis por PIV ultrasonico, utilizé
modelos que fueron hechos de PVA, fabricado mediante siete ciclos de congelacion
y descongelacion. Como conclusién se reporta que este numero de ciclos conduce
a un médulo de cizalladura de PVA de aproximadamente 100 kPa, ademas, usando
esta metodologia, se pudo fabricar biomodelos sin ningun grado de estenosis y otros
con una obstruccion del 50%. tanto rigidos como elasticos. Se reporta que los
modelos tenian un diametro interno de 1.9 cm, una longitud de 18 cm y un grosor de
pared de 0.2 cm [21].

4. Estudios sobre la utilizacion de biomodelos para el entrenamiento y
la ensefanza quiruargica

En 2003, Kneebone [22] realizé una revision sistematica del estado del arte, en el
cual el tema de discusion se centro sobre la utilidad del aprendizaje en habilidades
quirurgicas, en el desempefio de la practica profesional en salud. El autor reporta
que las tareas quirurgicas van desde el simple cierre de una herida, hasta
procedimientos diagndsticos y terapéuticos altamente complejos, enfatizando en la
importancia del conocimiento y aptitudes para la adquisicion de habilidades
quirurgicas dentro de un marco educativo amplio. Se reporta que el uso de
simuladores de la practica clinica, pueden proporcionar entornos de aprendizaje
seguros Yy realistas para un ejercicio replicable, respaldados por comentarios y
métricas objetivas de rendimiento. Los simuladores pueden categorizarse en;
modelos fisicos, computacionales e hibridos. La implementacion de modelos
similares a la realidad del paciente, ha permitido el establecimiento de parametros
de precision en procedimientos dentro de la educacién sanitaria. Un obstaculo para
esta implementacién es la falta de datos publicados de alta calidad, que se ve
agravada por las dificultades de realizar estudios longitudinales en un campo tan
dinamico. Como conclusion el autor reporta que a la fecha, el énfasis de la
implementacion de simuladores se debia centrar en el cambio de la tecnologia de
la simulacion, con un enfoque a la asociacion de la educacién con la practica clinica,



fomentando la necesidad de un marco integrado de aprendizaje en habilidades
técnicas [22].

En 2004, Alderliesten [23] report6 como objetivo de estudio, el dominio de las
habilidades requeridas para realizar intervenciones vasculares minimamente
invasivas, donde la capacitaciéon adecuada es esencial. Su trabajo desarroll6 un
entorno de simulacién computacional que proporcioné al personal asistencial, una
forma de capacitacion basada en el paciente. La simulacion se basé en un algoritmo
desarrollado especificamente para simular el movimiento de un cable guia dentro
de un sistema vascular, el principal instrumento utilizado durante estas
intervenciones. Se utilizé la modelacion de elementos finitos que permitid la
generacion de los modelos arteriales que fueron probados por los especialistas,
obteniendo una serie de datos con biomodelos virtuales de pacientes verificados,
por medio de la angiografia rotacional en 3D, los resultados de la practica real fueron
bastante ajustados a los resultados numéricos [23].

En 2005, Knox [24] tuvo como objetivo desarrollar y probar la precision de un
sistema que permitiera recrear la patologia arterial de un paciente vivo. Se
desarrollaron réplicas anatomicamente precisas de los vasos sanguineos, que
permitieron a los médicos practicar técnicas de intervencion de alto riesgo y también
para recopilar informacion fisiologica basica. La preparacion de réplicas dependid
de la adquisicion de material fresco de cadaveres y del uso de prototipos que
replicaban la patologia vascular en el paciente vivo. Se obtuvieron datos de
Angiografia por TAC de dos pacientes con anomalias arteriales conocidas, con los
cuales se cre6 unaréplica en 3D. utilizando una maquina de impresion 3D comercial
(Model 402C; Z Corporation, Burlington, MA) y un software no especificado. Con los
prototipos y utilizando una técnica de cera perdida, se crearon réplicas vasculares
que fueron escaneadas por TAC y comparadas con los escaneos originales. La
comparacion de las imagenes tomadas directamente del paciente y de las réplicas,
mostraron que las relaciones se mantuvieron, con una desviacion del 3% de la
anatomia original. Se concluy6 que el analisis visual de las imagenes parece ser
tan importante como las mediciones, puesto que con los escaneres de detectores
de 64 y 128 cortes disponibles, los tiempos de adquisicion caen lo suficiente como
para poder modelar estructuras que se mueven rapidamente, como las raices
aorticas [24].

En 2006, Reznick [25] en un estudio de revision del estado de la técnica plantea
que la simulacién, aunque no es una herramienta unica, es un complemento
importante en el entrenamiento de los aprendices en el area de la salud. Reporta
que la utilizacién de este tipo de herramientas representa un efecto positivo, tanto
para procedimientos abiertos como laparoscopicos. En el desarrollo de su
argumento reporta que los resultados hasta la fecha de la utilizacién de simuladores
de la practica quiruargica, no han podido ser validados en estudios a gran escala y
requieren una investigacion interinstitucional para acometer este objetivo. Como



conclusién, aboga por una demostracién de las numerosas posibilidades de los
simuladores en el entrenamiento de los cirujanos en las salas de operaciones [25].

En 2016, Price [26] planted como objetivo, el disefio y la fabricacion de una arteria
cerebral media, para que los neurocirujanos pudieran practicar procedimientos
quirurgicos en un aneurisma cerebral. La arteria cerebral media fue fabricada con
silicona, haciéndose hueca para simular caracteristicas anatomicamente precisas
(incluido el aneurisma). La fabricacion del modelo estuvo basada en la geometria
real de un paciente tomada a través de TAC. En el trabajo, se desarroll6 una técnica
de fabricacién de cinco pasos: (1) impresion en 3D de la forma positiva de la arteria
cerebral media; (2) creacién del molde de la forma negativa del vaso, mediante
inmersion del segmento en silicona; (3) creacion del molde positivo del recipiente
mediante el vaciado de silicona en un molde metalico de baja temperatura; (4) la
cura del material siliconado y (5) la eliminacién del molde con agua caliente para
crear la arteria cerebral media hueca. Este vaso fue probado por neurocirujanos y
demostré ser factible y viable para la simulacidn de las practicas clinico quirurgicas
de aneurismas cerebrales [26].

5. Estudios computacionales fluidodinamicos en segmentos arteriales

En 2001, Finol y Amon [27] tenian como objetivo estudiar la aparicion de
vorticidades hemodinamicas, al cambiar factores como la presion, el esfuerzo
cortante de pared y el gradiente del esfuerzo cortantes de pared. Se plantearon
describir los trastornos ocurridos por la variacion de estos factores utilizando
técnicas de CFD, en especial fenomenos generados a partir de Aneurismas
Adrticos Abdominales (AAA). Los autores utilizaron el método de elementos
espectrales para resolver el problema numérico, mediante la generacion de 228
elementos cuadrilateros, 76 en la direccion axial al lumen del vaso, los métodos
numeéricos fueron desarrollados por el equipo investigador, no se reporta qué
plataforma o lenguaje utilizaron para su escritura. Como resultado presentan
predicciones numéricas para los patrones de flujo sanguineo y las tensiones
fluidodinamicas en los AAA. Se concluye que el flujo sanguineo aortico analizado
con propiedades fisiolégicas reales bajo condiciones pulsatiles, en una gama de
numeros de Reynolds entre 50 y 300, reportan altos valores de esfuerzos vy
gradientes cortantes de pared a la salida de los aneurismas, reportandolos como
factores de ruptura para este tipo de patologia [27].

En 2002, Finol y Amon [27] proponen describir como las dinamicas de vértice
inducidas por el flujo pulsatil en los AAAs, se caracterizan por seguir secuencias de
fase, en cinco diferentes tipos de flujo. Para lograrlo, utilizaron la formulacion
numerica propuesta en [27], no se reporta la herramienta con las que escribieron su
codigo para el calculo de las vorticidades en los AAA. Como resultado se obtuvo
que los valores maximos de los esfuerzos cortantes de pared y los gradientes de



tension, provocan que el flujo maximo deba ser evaluado en funcion del numero de
Reynolds y en el tiempo medio, y se concluye que el resultado es una correlacion
polindmica de cuarto orden [28].

En 2003, Keyhani y Amon [29] tienen como objetivo describir la evaluacion de
segmentos arteriales, mediante la simulacion y construccion de modelos vasculares
por técnicas de prototipado rapido; se midieron los efectos de las asimetrias en
aneurismas adrticos abdominales, bajo condiciones fisiologicas reales de flujo
pulsatil, cuantificando el flujo turbulento y la perturbacién que produce el esfuerzo
del flujo inducido en la pared del aneurisma, especificamente, se reporta que con
mayores presiones, el esfuerzo de pared aumenta. Para la produccion de las
geometrias utilizadas en la simulacién, se uso el software Gambit v1.3 (Fluent, Inc.,
Lebanon, NH) y se trabajé con el método de elementos finitos. Como resultado, se
reporta que los efectos de las asimetrias generadas, incrementan el esfuerzo
cortante de pared al pico maximo de la fase de sistole del pulso y que produce la
aparicion de recirculaciones finalizando la diastole [29].

En 2004, Filipovic & kojic [30] tenian como objetivo desarrollar una interfaz de
software que pudiera generar informacidén de base numérica, para el estudio CFD
de segmentos arteriales, en particular se centraron en describir el comportamiento
fluidodinamico de una bifurcacion carotida. El trabajo presentdé un sistema que
genera de manera automatica una malla de Elementos Finitos (FE), soluciona la
fisica del problema y visualiza los datos de los resultados obtenidos [30]. Los
autores reportan que las arterias se adaptan a aumentos o disminuciones a largo
plazo en el esfuerzo cortante de la pared. Concluyen que la disminucion de las tasas
de flujo, causara un engrosamiento de la intima, que aumento los esfuerzos
cortantes de la pared, por otro lado, el aumento del esfuerzo se considera como una
respuesta a la modificacion de las geométricas de la pared y esta influenciado por
la cantidad de la tensidn debido a alteraciones. Finalmente concluyen que la presion
pulsatil, conduce a cambios en la organizacién de la elastina y estructura de
colageno dentro de los medios de comunicacion y que su resultado directo es la
aceleracion en la ruptura de la intima [30].

En 2009, Martufi et al. [31] tienen como propdsito realizar tres caracterizaciones de
geometrias tridimensionales de AAA, para estudiar la variacion del espesor de
pared, utilizando datos de TAC existentes. Las mediciones fueron realizadas de la
siguiente manera; segmentacion de la luz de la aorta, segmentacion de la pared
exterior y espesor de la pared, las imagenes fueron segmentadas utilizando un
codigo propio construido mediante MATLAB (VESSEG v.1.0.2, Carnegie Mellon
University, Pittsburgh, Pennsylvania). Como resultado reportaron que el algoritmo
de estimacion del grosor de la pared, fue validado contra medidas puntuales
discretas tomadas de un modelo de tejido de cadaver, y que la diferencia relativa
promedio en el espesor de la pared del AAA fue del 7.8%. Se concluye que las
segmentaciones manuales que arrojaron dimensiones radiales de r = 0.955 mmYy



r = 0.958 mm para ruptura y no ruptura de aneurismas, fueron precisas y mostraron
una buena confluencia entre pacientes con coeficientes que no sufrieron rupturas

[31].

En 2009, Scotti et al. [32] tenian como objetivo realizar un estudio sobre como los
AAA, incrementaban los esfuerzos cortantes de pared e influian en la dinamica de
fluidos en la zona abdominal humana y se constituian potenciales factores de
ruptura de vasos. Los autores realizaron un estudio fluido-estructura para
determinar la presion de fluido interna sobre la pared y su correspondiente
deformacion. Se reportd que un espesor uniforme de pared, fue utilizado para el
estudio y se evaluo el plano medio de la arteria como condicion de frontera para el
fluido [32], la formulacion numérica utilizada fue retomada de los estudios de Finol
y Amon [28], utilizando flujos estacionarios y transitorios para observar su variacion,
se concluye que los numeros de Reynolds utilizados, generaron recirculaciones en
las arterias dilatadas y que las velocidades promedio de entrada al aneurisma fueron
relativamente bajas, los esfuerzos de pared fueron considerablemente grandes.

En 2010, Fomaggia et al. [33] en la introduccién de su libro, sostienen que la
presencia de los elementos formados en la sangre conllevan a cambios
significativos y fascinantes en sus propiedades reologicas. Reportan que los
modelos constitutivos para capturar una o mas de estas propiedades, asumen que
todas las escalas macroscopicas de longitud y tiempo son suficientemente grandes,
en comparacién al nivel normal de un eritrocito individual, idea que permite
mantener la hipétesis del continuo. Describen que el modelo de fluido mas simple
es el Newtoniano, en el que los componentes del tensor son cada una de las
funciones isotrépicas lineales del gradiente de velocidad, sin embargo, la sangre es
no newtoniana y por eso plantean algunos modelos que describen un
comportamiento mas aproximado a la realidad y son los modelos “Power - Law
Type”, el de “Quemada” y el de “Casson”. Todos estos modelos, son formas
generalizadas del modelo Newtoniano. Ademas, reportan que otra alternativa a los
modelos newtonianos, son los modelos visco elasticos, que tienen una forma mas
compleja de calculo matematico y se basan en en las ecuaciones generalizadas de
Maxwell, donde se describe una tension dependiente de las distribuciones de
tamafno y a la posicion de sus componentes sanguineos [33]. Para fortalecer este
documento Huang et al. [34] reportan que los compuestos heterogéneos presentes
en paredes porosas, se pueden describir mediante conjuntos periddicos de células
de musculo liso y que éstas al permitir el paso del plasma a través de la membrana
del tejido cardiaco, no permiten utilizar las consideraciones necesarias para
describir el fluido sanguineo como uno Newtoniano.

En 2013, Shanthakumar et al. [35] tenian como objetivo realizar un analisis
numeérico a través de arterias humanas, utilizando el software de distribucion libre
de volumenes finitos, Code Saturne® (Electricité de France S.A., Paris, Francia). En
este trabajo se realizo la evaluacion de tres geometrias con fluidos incompresibles,
en particular para un flujo en la bifurcacion de una arteria carétida con estenosis en



su ramificacion interna, el perfil de velocidades utilizados fue parabdlico a una razén
constante de 0.712 L/min, una densidad sanguinea de 1083 Kg/m3, una viscosidad
dinamica de 0.04 Pa.s y se utilizé un régimen de fluido laminar a un Re = 498. Se
reportan disrupciones en el flujo laminar cerca a la bifurcacion de la carétida,
ademas, que a la altura de la estenosis se presentaron los maximos esfuerzos
cortantes de pared. Las paredes laterales internas de la geometria, presentan bajas
velocidades y se observan recirculaciones de flujo y creacidén de vortices con un
esfuerzo cortante de pared bajo [35], ademas, la presencia de velocidades maximas
de 55 cm/s para el dominio, utilizando 0.45 millones de elementos para el estudio
numérico. En este mismo estudio se reporta la utilizacion de un perfil de velocidad
pulsatil para un AAA de tipo sacular, este aneurisma tenia un diametro de 3 cmy las
condiciones utilizadas para modelar el fluido fueron de 1050 Kg/m?, 0.0035 Pa.s y
un Re = 702 para la densidad, viscosidad y régimen de fluido respectivamente.
Como resultados se reporta la presencia de recirculaciones, la apariciéon de
esfuerzos cortantes y de pared pequenos para el aneurisma, ademas que las
velocidades maximas registradas fueron de 25 cm/s; para el AAA fueron utilizadas
condiciones de presion constantes y 1.58 millones de elementos. Se concluye que
a presencia de aneurismas, tanto en AAA como de carotidas, pueden ser un factor
de riesgo serio para el aumento de rupturas en vasos arteriales [35].

En 2016, Gharahi et al. [36] se proponen describir las fluctuaciones de un flujo
sanguineo en presencia de una patologia AEC, para el desarrollo del trabajo
presentaron varias simulaciones hemodinamicas en una arteria carotida sana y con
patologia, utilizando imagenes de RM y un aplicativo de segmentacion en el equipo
de resonancia magnética, las simulaciones hemodinamicas fueron validadas
mediante la técnica PC-IRM. El equipo realizé un conjunto inicial de simulaciones,
para alcanzar las condiciones limite de salida del flujo mas apropiadas, la simulacion
se realizd para cuatro modelos de viscosidad sanguinea; el Newtoniano, el Power-
law, el Carreau-Yasuda y el Casson, el objetivo de esta simulacién fue realizar un
estudio numérico con simulaciones de sangre mas realistas, ademas de investigar
sobre la incertidumbre que produce el uso de flujo sanguineo no newtoniano para
el disefo de aplicaciones clinicas [36]. Se concluye que los esfuerzos cortantes de
pared fueron el doble de grandes que los esfuerzos para el paciente sano,
describiendo como las anomalias pueden alterar la hemodinamica de las arterias
carotidas, ademas, se reporta como el efecto de la viscosidad sanguinea no es
significativa para este tipo de vasos arteriales carotideos [36].

6. Velocimetria de Particulas de Imagenes por Ultrasonido USPIV

Algunos ejemplos de estos estudios fueron llevados a cabo por; Jensen y Lacasa
[37] reportan como técnicas de ultrasonido son usadas para calcular la velocidad de
la sangre, al rastrear el movimiento de los trazadores de sangre a lo largo de la
onda ultrasonica. Esto se hace emitiendo campos de ultrasénicos pulsados,



encontrando la posicion pulso a pulso al correlacionar las sefales recibidas. En este
estudio se miden varios ondas de recepcidn paralelas y se usan para estimar la
correlacion entre la velocidad a medida que se propaga la onda a lo largo de la
direccién del flujo. Jensen describe la emision de un haz bastante amplio donde la
sefal recibida se enfoca a lo largo de una direccidn seleccionada que puede
presentarse a lo largo del haz de ultrasonidos, a través de él o en cualquier
direccién, por tanto las lineas enfocadas, siguen el flujo y una correlacién cruzada
se puede obtener a partir de las lineas en diferentes pulsos. Se reporta el
movimiento de las particulas de sangre entre las emisiones de pulsos y, por lo tanto,
la velocidad de la sangre. Las simulaciones que se obtuvieron muestran, para un
perfil de velocidad parabdlica, los angulos de flujo a en el haz de 30, 45, 60 y 90
grados, utilizando una matriz lineal de 64 elementos con una frecuencia central de
3 MHz. un paso de 0.3m, y una altura del elemento de 5 mm. Se reporta que la
velocidad pico en el flujo parabdlico fue de 50 cm/s, y la frecuencia de repeticion del
impulso fue de 3.5 kHz [37]. Jensen reporta la utilizacién de cuatro lineas de
pulso/eco y que para un perfil de flujo parabdlico se encontré con una desviacion
estandar de 2.8 cm/s a 60°y de 9.2 cm/s a 90° (transversal al haz de ultrasonido),
con precisiones de 5.6% y 18.4% respectivamente. Utilizando diez lineas, las
desviaciones estandar fueron de 2.1 cm/s y 8.9 cm/s, con unas precisiones de 4.2%
y 17.8% respectivamente [37].

En 2015, Hong et al. [38] reportan resultados relevantes en la aplicacion de USPIV,
para la caracterizacion de velocidades fluidodinamicas, que son pertinentes de
retomar en este trabajo. Hong realiza un estudio para; evaluar la viabilidad del
analisis del flujo de vortice del ventriculo izquierdo (VI) mediante ecocardiografia de
contraste (EC); caracterizar y cuantificar el flujo de vortice del VI en sujetos normales
y pacientes con disfuncion sistolica del VI. En el estudio de Hong, veinticinco
pacientes (10 normales y 15 pacientes con funcién sistolica del VI anormal) se
sometieron a CE con agente de contraste intravenoso, Definity (Bristol-Myers
Squibb Medical Imaging, Inc., North Billerica, Massachusetts), donde los vectores
de velocidad y la vorticidad se estimaron mediante USPIV. Se reporta la medicion
de los parametros de vortice promedio que incluyen la profundidad del vértice, la
posicion transversal, la longitud, el ancho y el indice de esfericidad. También se
estimaron los parametros de pulsatilidad de vortice incluyendo la fuerza relativa, la
fuerza relativa del vortice y la correlacion de pulsacion del vortice [38]. La
profundidad del vortice y la longitud del vortice fueron significativamente menores
en el grupo de funcién del VI anormal (0.443 + 0.04 vs. 0.482 + 0.06, p < 0.05; 0.366
+ 0.06 vs. 0.467 £ 0.05, p < 0.01, respectivamente). El ancho del vortice fue mayor
(0.209 £+ 0.05vs.0.128 + 0.06, p < 0.01) y el indice de esfericidad fue menor (1.86 +
0.5vs.3.66 1+ 0.6,p < 0.001) en el grupo de funcion del VI anormal. La fuerza relativa
(1.13+ 0.4 vs.2.10 £ 0.8, p < 0.001), la fuerza relativa del vortice (0.57 + 0.2 vs. 1.19
+ 0.5,p < 0.001), y la correlacion de la pulsacion del vortice (0.63 + 0.2 vs. 1.31 £ 0.5,
p < 0.001) fueron significativamente menores en el grupo anormal en el VI. Se
reporta la cuantificacion de las verticidades en el VI mediante el uso del USPIV, en



sujetos normales y con disfuncidn sistélica. La formacidén de imagenes de vorticidad
por US, puede servir como un nuevo enfoque para describir el vortice, la cantidad
principal para evaluar la estructura del flujo [38].

En 2015, Leow et al. [39] reportan que el uso de la ecografia como meétodo
ampliamente utilizado para visualizar y cuantificar el flujo sanguineo en la practica
meédica, se viene estandarizando en las ultimas décadas, sin embargo las técnicas
existentes tienen varias limitaciones en términos de sensibilidad de imagen, campo
de visidn, dependencia del angulo de flujo y profundidad de la imagen. Se reporta
que Leow y su equipo desarrollé6 un enfoque de USPIV capaz de visualizar y
cuantificar el flujo dinamico, combinando, imagenes de ultrasonido de ondas planas
de alta velocidad por cuadros, agentes de contraste de micro burbujas, imagenes
de contraste de inversién de pulsos y algoritmos de seguimiento de imagenes por
ecos de particulas o “speckles”. Se reporta que el sistema evalud inicialmente vasos
rectos y de carétida con flujos estables in silico e in vivo, y pulsatiles en la aorta de
conejo in vivo. También se realizaron mediciones experimentales de “Doppler”.
Estos resultados, del mapeo de flujo inicial, se compararon con la prediccion teérica
y las mediciones “Doppler” de referencia e indicaron el potencial del nuevo sistema,
como una herramienta de cartografia de velocidades de campo altamente sensible,
precisa, independiente del angulo y capaz de rastrear y cuantificar flujos rapidos y
dinamicos [39].

En 2016, Brum et al. [21] reportan la caracterizacion del flujo pulsatil en modelos
arteriales, en este trabajo se reporta el estudio sobre como la dinamica de un flujo
pulsatil cambia con la elasticidad de la pared, estenosis grado y numero de
Reynolds en biomodelos aorticos mediante el uso de Velocimetria de Particulas por
Imagenes (PIV) de Ultrasonido (US) y Optica (O). Los modelos se conectaron a un
circuito circulatorio compuesto por una bomba programable pulsatil, un cubeta que
contenia agua y una camara CCD. Utilizando USPIV y OPIV, el campo de velocidad
del fluido se midi6é dentro del espectro para diferentes numeros de Reynolds. Los
biomodelos sin estenosis mostraron un flujo laminar (perfiles de forma de sombrero)
mientras que los estendticos mostraron flujo inverso y formacion de vértice, en
especial sobre la region estendtica. Un analisis cualitativo preliminar no mostro
diferencias significativas en la forma del flujo de campo de velocidad entre los
fantasmas elasticos y rigidos, sin embargo, las velocidades para los modelos
elasticos y rigidos difieren para los mismos valores de Reynolds. Se reporta que la
medicion del campo de velocidad del fluido es posible con la utilizacion de OPIV y
USPIV, permitiendo la visualizacion de vértices [21].
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Capitulo 3

Construccion de un Modelo de Arteria
Carétida Extra Craneal, Mediante
Ingenieria Inversa y Moldeo por Inyeccién

RESUMEN

En las ultimas décadas, las ayudas diagnosticas como la Resonancia Magnética
(RM), las técnicas de Ultrasonido (US) y la Tomografia Axial Computarizada (TAC),
han tenido un gran impacto ya que han permitido la exploracion interna
personalizada de la anatomia humana con gran precision. Esta fase del trabajo
planted la construccion de una réplica en tres dimensiones de la anatomia de una
arteria carétida extra craneal (AEC), mediante el uso de herramientas libres y la
implementacion de procesos como; el procesamiento de imagenes médicas en
formato DICOM obtenidas de un TAC, el refinamiento y construccion de un modelo
anatomico virtual con su respectivo molde, la impresién 3D de los moldes y la
construccion del modelo anatomico real, mediante la inyeccion de materiales
poliméricos en el molde. Como resultados de esta etapa se obtuvieron; un modelo
virtual, en formato STL e IGES de una arteria carétida sana; un molde en ABS para
la construccion de modelos de PVA con una matriz de algodon; un modelo de PVA
+ Algodon de arteria carotida sana con sus ramificaciones. Se estima que por la
expansion y contraccion del material en el proceso de congelamiento y
descongelamiento para polimerizar el PVA, las desviaciones entre el modelo virtual
y el modelo fisico fueron aproximadamente del 20%. La implementacion de estos
modelos busca facilitar el avance hacia una medicina personalizada por paciente,
con aplicaciones en el entrenamiento de residentes de la salud, planeacion
quirurgica de procedimientos complejos, el disefio de dispositivos médicos
personalizados para cada paciente, entre otros. Colombia no posee grandes
repositorios de informacién en salud publica de eventos cardiovasculares, por lo que
la utilizacion de una metodologia abierta de generacion de estos eventos, se
convierte en una alternativa para empezar a generarla.

Palabras claves: arteria cardtida extra craneal, procesamiento de imagenes
meédicas, modelos anatomicos 3D, moldeo por inyeccion, impresién 3D, ingenieria
inversa.



ABSTRACT

In recent decades, diagnostic aids such as; Magnetic Resonance Imaging (MRI),
Ultrasound (US) and Computerized Axial Tomography (CT) have had a great impact
in healthcare, since they have allowed a precise internal exploration of each human
anatomy. This work proposed the construction of a three-dimensional replica of the
anatomy of an extra-cranial carotid artery (AEC), through open source tool and the
implementation of process such as; medical images processing of DICOM images
obtained from a CT scan, the refinement and construction of a virtual anatomical
model, the 3D printing of the molds and finally the injection of polymeric materials in
these. This stage allows; the production of virtual models of carotid arteries in STL
and IGES format; the production of ABS molds for the construction of PVA models
with a polyester matrix; a healthy carotid model with its ramifications of PVA +
polyester. The deviations between the virtual model and physical model were
approximately 20%, estimated by the expansion and contraction of the material in
the freezing and thawing process to polymerize the PVA. The implementation of
these models seeks to facilitate a forward step in personalized medicine per patient,
with applications in the training of residents of health, surgical planning of complex
procedures, the design of personalized medical devices, among others. Colombia
does not have large repositories of public health information on cardiovascular
events, so the use of an open methodology to generate these events becomes an
alternative to start its generation.

Keywords: extracranial carotid artery, medical image processing, 3D anatomical
models, injection molding, 3D printing, reverse engineering.



INTRODUCCION

En las ultimas décadas las ayudas diagnosticas como la Resonancia Magnética
(RM), las técnicas de Ultrasonido (US) y la Tomografia Axial Computarizada (TAC),
han permitido la exploracion personalizada e interna de la anatomia humana. Para
el sistema cardiovascular en especifico, algunos autores reportan que la técnica
estandar para estimar el flujo sanguineo es la RM [1]; otros como Walter et al. [2]
sugieren que las técnicas US son mas Optimas para la evaluacién de los trayectos
del flujo sanguineo en pacientes vivos, debido a que es posible monitorear el flujo
de manera continua, enfoques distintos sostienen que las técnicas que utilizan la
radiacion ionizante como el TAC, deben considerarse como las mas adecuadas
para el diagnostico en este sistema [3]. Estudios recientes, reportan que la
angiografia por TAC se ha constituido como la mejor técnica “Gold Standard”, para
delimitar contornos del arbol vascular [4], mientras que se tiene evidencia que las
técnicas por contraste de fase utilizando RM, obtienen las mejores mediciones de
los flujos sanguineos [5]. La estandarizacion del formato DICOM, ha permitido que
las técnicas de obtencion por medio de ayudas diagndsticas, amplien sus
posibilidades de diagndstico, debido al desarrollo de algoritmos computacionales,
para obtener réplicas anatomicas mas precisas del sistema vascular en tres
dimensiones [3].

Diferentes algoritmos han sido implementados para la segmentacion y extraccion
de tramos vasculares; uno de los mas utilizados es la deteccion de formas circulares
con caracter tubular, mediante el muestreo a gran velocidad de una serie de
imagenes; esta técnica propuesta por Davies [6], que originalmente fue aplicada
para la industria automotriz, fue perfeccionada por Tozaki et al. [7] para la
visualizacion de vasos sanguineos, utilizando una serie de imagenes obtenidas por
tomografia. El concepto de lineas de centro del lumen sanguineo surge como
consecuencia de la implementacién de este algoritmo. Kawata [8] empled este
meétodo para la extraccion de geometrias en vasos con diferentes patologias, en
especifico de segmentos con estenosis. Algunos autores desarrollaron el concepto
de lineas de centro para construir la técnica de proyeccion tubular, util en la
reconstruccion de la longitud de determinado segmento vascular [9, 10, 11]. Kirbas
y Queck [12] hacen una revision sistematica de las técnicas de extraccion en tres
dimensiones, para segmentos vasculares y mencionan que la técnica de
crecimiento de region, que agrupa las anteriores descritas, se constituye en uno de
los algoritmos mas eficientes para obtener volumenes vasculares. Las técnicas de
crecimiento de region o de contorno, establecen un valor definido de pixel (Px)
dentro de la imagen DICOM, conocido como punto raiz y a partir de este se
establecen unas cotas inferior y superior, que demarcan los contornos dentro de la
serie de imagenes DICOM, lo cual permite segmentar y conectar las imagenes, para
obtener una geometria anatémica deseada [13, 14, 15, 16].



Por otro lado, estos modelos anatdomicos virtuales, pueden materializarse en
réplicas anatomicas fabricadas mediante diferentes tecnologias y herramientas de
manufactura, tales como la impresién 3D, moldeo por inyeccion, maquinado por
Control Numérico (CNC), técnicas de troquelado, extrusion de filamento [17, 18, 19,
20], con el fin de obtener bancos experimentales que abran las posibilidades para
el entrenamiento de residentes de la salud, planificacidn quirdrgica de
procedimientos complejos y para el disefio de dispositivos médicos personalizados
para cada paciente [3, 21].

Esta fase del trabajo, plantea la construccion de una réplica en tres dimensiones de
la anatomia de una arteria carétida extra craneal (AEC), mediante técnicas como el
procesamiento de imagenes médicas en formato DICOM obtenidas de un TAC, el
refinamiento y construccion de un modelo anatémico virtual con su respectivo
molde, la impresion 3D de los moldes y la inyeccion de materiales poliméricos en
estos [17, 18, 19, 20]. Las herramientas utilizadas en las diferentes etapas seran
de licencia libre.

MATERIALES Y METODOS

La siguiente seccion presenta la metodologia aplicada para obtencion del modelo
anatémico de arteria carétida extra-craneal, tanto para el modelo virtual como para
el modelo fabricado. Un resumen de la metodologia se presenta a través de un
diagrama de flujo en la Figura 1. Este diagrama incluye la obtencion de las
imagenes médicas en formato DICOM, el procesamiento de la imagen de la zona
de estudio, la reconstruccion de la superficie y del modelo CAD virtual, el disefio y
fabricacion de los moldes por impresién 3D y la fabricacion de los biomodelos por
inyeccion.
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Figura 1. Flujograma de trabajo para la obtencidon de biomodelos arteriales de cardétida.
Obtencion de Biomodelos Virtuales (VTV) de arterias carétidas extra craneales
Pre-procesamiento de la serie de imagenes DICOM

Un TAC de cabeza de un paciente anonimo fue realizado y posteriormente donado
por el Instituto Avanzado de Tecnologia Médica (IATM) para fines del presente
trabajo. El estudio contenia un conjunto de 512 imagenes DICOM, estas imagenes
contienen unos campos de identificacion conocidos como metadatos, tomadas con
un espaciamiento de 0.9 mm y un voltaje de adquisicion de 120 kV, ver Figura 2.
Para efectos de proteccion del paciente, evitar el uso de asentimiento informado y
concepto de comité de ética, los datos de identificacion en los campos como el
nombre, edad, género y documento de identidad, fueron cambiados por palabras
alfanuméricas, proceso conocido como anonimato de datos.



(a) imagen plano sagital; (b) imagen en plano superior; (c) imagen en plano frontal. La integralidad de las
imagenes fue visualizada con el visor DICOM de licencia comercial Radiant® (Medixant, Pozand, Polonia) en
su version de evaluacion de 30 dias.

Procesamiento de la serie de imagenes DICOM

La serie de imagenes DICOM de la caroétida del paciente andénimo, fue cargada en
el software de libre distribuciéon 3DSlicer® (Harvard Surgical Planning Laboratory,
Massachusetts, USA). Se aclara que en caso de uso de datos anonimos, el
software no reconoce la serie de imagenes que no tengan todos los campos que
componen los metadatos, por esta razon se solicité al IATM que cambiaran los datos
originales por palabras con contenido alfanumeérico aleatorio. Este software fue
utilizado para una serie de actividades con las imagenes, la primera consistié en
visualizar un segmento de la arteria carotida, el cual se llevé a cabo por medio de la
utilizacion de un filtro predeterminado de angiografia, que permitio la generaciéon de
un modelo virtual “vtk”, la segunda en ubicar y aislar la zona de interés especifico,
en este caso la arteria carétida, fue utilizada la funcion “crop”, esta funcion permite
recortar la imagen al recuadro de interés y la tercera consistié en la segmentacion
de la imagen para reconstruir el sdélido virtual, utilizando la herramienta “editor”
ubicada en el menu y se selecciono el botdn “treshold effect”, el cual habilita el
algoritmo de region de crecimiento [13, 14, 15]. Los valores limites de pixeles
marcan la region de interés a reconstruir y se fijaron entre 420 y 692 dando como
resultado una nube de puntos de la arteria carétida en formato “.stl”. Una vez
seleccionada esta region y sin salir del menu editor, se selecciona el botdén “model
maker” para generar una geometria a partir de la serie de imagenes inicial;
finalmente con el modelo en generado, se procede a exportarlo al formato “.stl” para
la fase de refinamiento; el Anexo 2 describe de manera grafica este proceso.



Refinamiento de la geometria

La geometria virtual del paso anterior en formato “.stl”, no esta completamente
cerrada y contiene imperfecciones, por esto fue necesario refinar la nube de puntos
mediante el software de licencia abierta MeshMixer® (Autodesk, California, USA),
con el fin de obtener una geometria anatdmicamente mas precisa, sin ruido y solida.
Este proceso de refinamiento es necesario para la etapa de obtencion del modelo
paramétrico CAD. Los elementos flotantes no pertenecientes a la arteria carétida
fueron suprimidos, los defectos superficiales como orificios y ramificaciones mal
terminadas, fueron rellenadas con el comando “make solid”. Una vez realizado este
proceso de reparacion, la superficie fue suavizada utilizando el comando “bubble
smooth”, escogido por su capacidad de hacer variaciones pequefas y finas en los
triangulos que componen la geometria, finalmente el archivo refinado fue guardado
en formato “.stl”.

El siguiente paso fue importar el archivo refinado en formato “.stl” al software CAD
de libre distribucion Autodesk Fusion 360° (Autodesk, California, USA) para la
construccion de un modelo paramétrico, con el fin de facilitar la construccién del
molde de inyeccion. El proceso fue logrado utilizando el comando de ingenieria
inversa de Fusidén “splines”, que permite la creacion de elementos paramétricos que
a partir de elementos no paramétricos como los formatos “.stl”, cabe resaltar que
aunque los splines son elementos que permiten la creacion de modelos
paramétricos, no son objetos paramétricos, por lo que se debe utilizar el comando
“B-rep” de Fusion para obtener un modelo paramétrico en formato “.iges” necesario,
para aplicar operaciones booleanas en la construccion por impresion 3D, de los
moldes de inyeccion; el Anexo 2 describe de manera grafica este proceso.

Preparacion del material y fabricacion de biomodelo

La técnica de fabricacion de los biomodelos fisicos, fue la inyeccion de Alcohol Poli
Vinilico (PVA) por molde, que comprendio la fabricacion de los moldes mediante un
proceso de impresion 3D elaborados en ABS.

Fabricacion de moldes por impresion 3D

Los moldes para la fabricacion del modelo anatomico de carétida, fueron obtenidos
por impresién 3D, utilizando la técnica de Fundicidn por Deposicion de Material
Fundido (FDM). Este proceso implicé la creacion de tres geometrias impresas; una
de la arteria carotida, molde interno conocido como alma, obtenida desde Autodesk
Fusion 360® (Autodesk, California, USA) en formato “.iges” y otras dos obtenidas de
la division a la mitad de una geometria rectangular, utilizando una operacion de
sustraccion booleana con respecto a la geometria arterial original aumentada 3 mm
en su radio, generando los moldes externos; conocidas como camisas. Todos los



moldes fueron impresos en una Replicator 2X® (Makerbot, New York, USA),
utilizando ABS como material de impresion.

Los modelos fueron impresos en calidad estandar, con 150 g de ABS por molde, a
una temperatura de 230 °C y una velocidad de 50 mm/s. En el acabado superficial
de la impresion en 3D del ABS, se generaron algunas imperfecciones en los moldes,
debido a que la resoluciéon del extrusor de la impresora Makerbot®(Makerbot, New
York, USA), es de 0.4 mmy crea algunos saltos entre capas, por lo que debieron
suavizarse utilizando una lija de agua, para mejorar el ajuste entre las piezas
impresas.

Fabricacion de biomodelo por inyeccion

Con la version final de los moldes, se inici6 el proceso de inyeccion con PVA (Sigma
Aldrich, St. Louis, USA) a una concentracion de 10 % de su peso diluido en agua,
utilizando una temperatura entre 80°C y 90 °C durante una hora. EI PVA fue
escogido por su facilidad de inyeccidn, por su proceso de polimerizacion debido a
que no utiliza catalizadores quimicos haciéndolo inerte, y por sus propiedades
mecanicas similares a la de la arteria real [20].

Para inyectar el PVA en el molde y brindar mayor resistencia y estabilidad mecanica,
el alma impresa en 3D, fue enrollada con una malla de algododn [20], la cual permitio
una fijacién adecuada del PVA al biomodelo e impidié que se fracturara. EI molde
fue inyectado con 30 ml de PVA diluido del paso anterior a la temperatura ambiente
del laboratorio; para evitar fugas del polimero, el molde fue cubierto con vaselina en
su cara interna y fue sellado con sistema conjunto de bandas elasticas y plastilina;
el ensamble completo fue sometido a siete ciclos de congelamiento vy
descongelamiento, con una duracion de 24 horas por ciclo, para la polimerizacion y
solidificacion del PVA. El resultado esperado de este proceso, es obtener un modelo
flexible con espesor uniforme de pared de la anatomia de una arteria carétida.

Comparacion entre el modelo virtual y fabricado

Los comparacion dimensional de los modelos fisicos y virtuales se hizo siguiendo la
metodologia de Doyle [18]. Esto consistido en la comparacion del diametro de los
anillos obtenidos en silicona con los datos de los diametros obtenidos por el equipo
de tomografia axial computarizada; Doyle [18] tomé tres puntos del segmento
arterial y los comparo con las imagenes obtenidas.



RESULTADOS

Obtencion del modelo virtual de arteria carotida

Un modelo virtual de una arteria carétida extra craneal sin patologia, fue obtenido
en la primera etapa de procesamiento de imagen y reconstruccion. La totalidad del
proceso desde el aislamiento del tramo arterial de interés, la segmentacion de la
imagen y la reconstruccion de la geometria hasta el solido CAD, se muestra en la
Figura 3.

Figura 3. Reconstruccion de geometria con el paquete 3DSlicer® a partir de imagenes médicas en formato
DICOM: (a) generacion del primer solido a partir de las imagenes DICOM; (b) aplicacién del filtro para vasos
arteriales, donde las flechas rojas indican el lugar donde se encuentran las arterias carétidas; (c) Crop del
sélido para ubicar y segmentar la imagen diagnostica; (d) aplicacion del Region Growing Segmentation para
delimitar y reconstruir el sélido “stl” de la arteria carétida sana (en color rojo se encuentra los pixeles
seleccionados mediante el criterio de valor limite).
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La imagen muestra las etapas de obtencién para el sdélido virtual de la arteria
carotida extra craneal; en la Figura 3.a se muestra como la serie de imagenes
DICOM es cargada en el 3DSlicer® (Harvard Surgical Planning Laboratory,
Massachusetts, USA) generando el primer solido “vtk” de la cabeza del paciente en
3D; la Figura 3.b, muestra la aplicacion del filtro de angiografia del software, que
consiste en una serie de caracteristicas predefinidas para la visualizacion de
geometrias “vtk” como si estuvieran siendo reproducidas por un equipo de
tomografia, donde las flechas rojas indican el lugar donde se encuentran las arterias
carotidas. En la Figura 3.c, se utilizé la herramienta “crop” para ubicar
espacialmente la arteria cardtida y aislarla del resto de estructuras anatomicas del
craneo. Finalmente en la Figura 3.d, se muestra como se aplicé el algoritmo de
crecimiento de regidén para delimitar, segmentar y reconstruir el sélido “.stl” de la
arteria carotida sana; en color rojo se encuentran los pixeles seleccionados
mediante el criterio de cotas limites de pixeles, las cuales se fijaron entre 420 y 692,
dando como resultado la segmentacion de la imagen.

Una vez obtenido el sdlido en “.stl”, se observaron algunos elementos flotantes en
la geometria que no pertenecian a la arteria carétida, por lo que se refind la
geometria utilizando MeshMixer® (Autodesk, California, USA). La Figura 4 muestra
el resultado del proceso de un modelo parametrizable en CAD y resaltando
finalmente la anatomia de interés: las arterias Carétidas Comun (ACC), Carétida
Externa (ACE) y Cardotida Interna (ACI).

‘ Cardétida
Interna

Cardétida

Externa

Caroétida
Comun

Figura 4. Eliminacion de objetos flotantes y suavizado de superficie con el MeshMixer”: (a) se observa el solido
obtenido del software 3DSlicer® (las flechas rojas describen las zonas donde fueron aplicadas operaciones de
sustraccion y la flecha azul las de suavizado mediante el comando “bubble smooth”; (b) dominio refinado que
seré integrado al estudio numérico y a la fabricacién de los biomodelos fisicos. Las dimensiones estan en mm.
Las flechas amarillas indican las ramificaciones de la arteria carétida reconstruida.
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La Figura 4.a, muestra el sélido obtenido del software 3DSlicer® . Este sélido fue
escalado 2.5 veces de su valor original, este escalado fue premeditado para que el
modelo pudiera ser utilizado en una cuba de experimentacion de PIV ultrasénico,
del trabajo de pasantia post doctoral al que se acoge este trabajo de maestria, para
facilitar su proceso de manufactura por impresion 3D; las flechas rojas indican las
operaciones de sustraccion de los so6lidos flotantes y la flecha azul las de suavizado,
mediante la operacion “bubble smooth” escogido por su capacidad de hacer
variaciones pequefias y finas en los triangulos que componen la geometria. En la
Figura 4.b, se observa el dominio arterial refinado, que ira al proceso de software
CAD. Las dimensiones finales fueron de 102.03 mm de altura, 26.96 mm de
ancho y 25.82 mm de largo.

Finalmente, el sdlido virtual en formato “.stl” fue procesado mediante software CAD
Fusion 360 en el cual mediante su médulo de ingenieria inversa permitio,
utilizando el comando “splines”, la parametrizacion de las geometrias en “.stl” hacia
las geometrias “iges”, con el comando “B-rep” de la arteria carétida y la creacidn de
los moldes, camisas, para la inyeccion de PVA; el proceso se describe de manera
grafica en el Anexo 2 y los resultados se ilustran en la Figura 5.

Perimetro
Entrada

Caroétida

Externa

Longitud

Carétid
Interna

Perimetro
Salidas

Figura 5. Proceso de reconstruccion del sélido virtual por Fusion 360° de formato “.stl” a formato “.iges” para la
fabricacion de los moldes en impresion 3D para inyeccion de PVA (a) archivo “.stl” refinado por MeshMixer®
(Autodesk, California, USA); (b) sélido parametrizado “.iges”.

Las dimensiones del solido “.iges” obtenidas fueron de 179.22 mm de longitud,
61.67 mm de longitud de la bifurcacion hasta la salida de la arteria carétida interna
(ACIl), 62.44 mm de la bifurcacion hasta la salida de la arteria carotida externa
(ACE). El perimetro de la entrada de la carétida comun corresponde a 33.50 mm;
los perimetros de salida de las arterias cardtida interna y externa fueron de
18.95 mm y de 18.55 mm respectivamente.



Obtencion del biomodelo de arteria carotida

Con el sélido parametrizado, se pudieron disefar los archivos CAD de los moldes
que fueron impresos en 3D, como muestra la Figura 6. Estos moldes estan
compuestos de un alma, molde interno, correspondiente a la arteria carétida y de
un molde externo, camisa, correspondiente a dos bloques rectangulares con la
forma de la arteria carétida en su interior.

< Lol
Figura 6. Generacion de moldes virtuales y reales de la arteria carétida: a la izquierda de la imagen se muestra
el modelo virtual del molde, en el lado derecho los moldes impresos en ABS para inyeccion.

Al molde alma, desde el disefio CAD, se le adicionaron unas pestafias en forma de
cruz con pestafias de 5 mm de ancho, largo y alto en su entrada y dos salidas; unas
cruces de dimensiones iguales a las adicionadas en el alma, fueron sustraidas de
la camisa, ver Figura 6. Ademas, en la camisa inferior fueron adicionados unos
cilindros salientes de 3 mm de diametro, que coinciden con unos orificios cilindricos
también de 3 mm de diametro en la camisa superior. El ensamble de los moldes
se efectua haciendo coincidir las cruces y los cilindros en los tres moldes, y
apretando con firmeza las partes entre ellas.

Al molde del alma final, se le hace un recubrimiento con una malla de algodoén
impregnada de PVA, con el fin de aumentar la rigidez del biomodelo, razén por la
cual el biomodelo final se torna opaco. El proceso de fabricacion de los biomodelos
de PVA + Algodon, se baso6 en la metodologia propuesta por Brum y Bernal [20], es
mostrado en la Figura 7.
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Figura 7. Proceso de fabricacion de un modelo de arteria carétida por inyeccion de PVA recubierto con fibra de
algodon: (a) proceso de preparacion del PVA con una concentracion del 10% de su peso diluido en agua a una
temperatura de 80°C durante 60 min; (b) corte de refuerzo de algodon; (c) impregnacion con PVA del refuerzo
de algodoén sobre el alma; (d) sellado del modelo con un refuerzo de plastilina para evitar filtraciones durante la
inyeccion de PVA; (e) inyeccion de PVA en el molde; (f) apertura de molde para retiro del modelo en PVA; (g)
modelo final de la arteria carétida extra craneal.

La Figura 7.e, reporta la forma en como el PVA es inyectado en el molde camisa,
una vez inyectado y sellado, todo el arreglo es direccionado a siete ciclos de 24
horas cada uno de congelamiento y descongelamiento, para la polimerizacion y
solidificacion del PVA para obtener el modelo final, Figura 7.g. Con el fin de facilitar
el retiro del molde interno o camisa de las arterias caroétida interna y externa de la
carotida comun, fueron disefiados, desde el CAD, unos cilindros salientes de 3 mm
en cada ramificacion y unos orificios de 3 mm en la carétida comun, para que el
molde alma pudiera acoplarse y desacoplarse, a modo de rompecabezas, para
evitar rasgar el modelo arterial (ver Figura 8).
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Figura 8. Molde interno desarmable para retirar el modelo de arteria carétida de PVA después de inyeccion: en
rojo se marcan los lugares donde se hace el acople y en azul se muestran las piezas desarmables en ABS.

Una medicién del lumen arterial de las geometrias virtuales vy fisicas, fue realizada
en tres puntos de los modelos obtenidos, con el fin de determinar el grado de
desviacion existente entre el disefio CAD vy la fabricacion por inyeccion, en un molde
impreso en 3D.

La Figura 9, muestra de manera grafica los lugares de corte analizados, se
muestran las mediciones cuantitativas del lumen arterial en milimetros de la arteria
carotida en sus ramificaciones comun, interna y externa. Las mediciones fueron
realizadas entre el modelo virtual generado por software y el fisico generado por la
inyeccion del PVA recubierto de algodon, ademas, estas fueron comparadas con la
medida, en mm, de la arteria cardtida del paciente tomada de la imagen DICOM,
utilizando el software visualizador de imagenes de licencia abierta, conocido como
Horos® (Osirix, Ginebra, Suiza).
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Figura 9. La figura; (a) corresponde a la representacion grafica para la toma de medidas dimensionales del
modelo de arteria carétida extra craneal, para comparacién del método de fabricacién con respecto a la
obtencion del modelo virtual; la zona de corte uno corresponde a la ACE, el corte dos a la ACl y el corte 3 a la
ACC. (b) corresponde a la toma de medidas dimensionales para la arteria cardtida extra craneal, desde la
medida anatdmica real, por medio de un visor de imagenes diagnoésticas; la mediciéon de la geometria ideal por
medio del software CAD y la mediciéon del modelo arterial real con instrumentos de medida longitudinales. Esta
medicién se realiz6 para la ACE, ACl y ACC.

La Tabla 1, muestra la estimacién cuantitativa del error porcentual entre la medida
de los lumenes de la arteria ACE, ACIl y ACC de la anatomia real, el modelo virtual
y la imagen médica del paciente; se reporta ademas, el factor de escalamiento que
corresponde a una razon entre la medida del biomodelo fabricado y la medida de la
anatomia real, que tuvo la medicion real de la anatomia del paciente con respecto
al modelo fabricado.
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Tabla 1. Comparacion de las medidas de la anatomia real de la arteria carétida, la del biomodelo virtual y real.

Medida de la Medida del Medida del Porcentaje de Factor de
anatomia real biomodelo biomodelo error entre el escalamiento.
de la arteria virtual fabricado biomodelo Medida del
caroétida(mm) (mm) (mm) virtual y el biomodelo fabricado
fabricado(%) / Medida de la
anatomia real
(veces)
Arteria ACE 1.48 5.81 4.87 16.18 3.28
Arteria ACI 2.27 6.27 5.02 19.94 2.21
Arteria ACC 3.59 10.61 8.11 23.56 2.26

La comparacion de la medicion del lumen entre el modelo anatomico real y el
fabricado, mostro para la ACE un factor de escala final de 3.28, para la ACl de 2.21
y para la ACC de 2.26, ver Tabla 1. Promediando las tres medidas el factor de
escala se mantuvo en 2.58; sin embargo, la desviacion en la fabricacion de la ACE
fue considerablemente mayor, puesto que tuvo un factor de escala 0.78 veces
mayor que lo programado por el software. Se estima que esto ocurriéo por los
procesos de polimerizacién del PVA, debido al entrecruzamiento fisico del material
que tiende a expandirse una vez termina el ultimo ciclo. La ACE en particular fue el
punto de union entre dos recortes de matriz de algodon para aumentar la resistencia
del modelo. Adicionalmente, los porcentajes de error entre los biomodelos virtuales
y los fabricados, fueron de 16.18% para la ACE, 19.94% para la ACl y 23.56%
ACC.

CONCLUSIONES

Esta fase del trabajo presenta una metodologia completa con tecnologias y
herramientas de licencia libre, para la obtencion de biomodelos tanto virtuales como
fabricados de una réplica de una arteria carétida de un paciente anonimo. El
proceso comprendio el procesamiento de imagenes médicas, la reconstruccion de
un modelo virtual CAD vy la fabricacion del biomodelo por moldeo por inyeccién. A
pesar de que muchos trabajos en la literatura llegan solamente hasta la
reconstruccion del modelo virtual, por ejemplo Gavidia [16], en esta fase se incluyé
también la fabricacion del biomodelo. Otro elemento a resaltar fue el uso de
herramientas de licencia libre para el procesamiento de imagen y reconstruccion del
modelo anatémico virtual. Gran parte de los estudios reportados en la literatura
utilizan paquetes comerciales, por ejemplo Doyle [18], con licencias que cuestan
varios miles de ddlares.



Por otro lado, los modelos arteriales fueron escalados desde el software
MeshMixer® (Autodesk, California, USA), escalado en un factor de 2.5, debido a la
necesidad de probar el modelo en una cuba de experimentacion, para una prueba
de PIV ultrasénico del trabajo de post doctorado que abarca este trabajo de
maestria, a partir de las imagenes médicas.

Los errores reportados por Doyle [18] fueron menores a 10%, pero hay que advertir
que el autor citado trabajo con segmentos arteriales de menor complejidad como
las arterias aortas y usando caucho siliconado, que tiene un factor de contraccion
menor que el PVA [22]. Otro de los factores que pudo incidir en esta desviacion, fue
la necesidad de rectificar los moldes para el biomodelo fabricado con lija, debido a
las imperfecciones de la superficie del ABS durante la deposicion de material en la
impresora 3D. Otro factor que pudo aportar a la desviacion obtenida, fue la
utilizacién de fibra algoddén para fijar el PVA, lo cual pudo haber influido en la
expansion del material. No obstante, se reporta como una técnica confiable de
manufactura de acuerdo a la forma anatomica obtenida.

El poder llegar a estos biomodelos con la metodologia aplicada, abre las
posibilidades de desarrollar mas investigaciones de este tipo en el campo
cardiovascular del pais, que permitan el entrenamiento clinico de los futuros
residentes de la salud, la planeacion quirurgica de procesos complejos y el disefio
de dispositivos médicos mas precisos. Ademas, abre la posibilidad también de
generar un repositorio virtual de anatomias con diferentes patologias, similar al que
tiene “AneuriskWeb” con archivos “stl.” e imagenes DICOM [23].
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Capitulo 4

Evaluacion Fluido-Dinamica de Modelos
de Arterias Carotidas Extra Craneales
Sanas y con Presencia de Aneurismas
mediante CFD

RESUMEN

Los Accidentes Cerebrovasculares (ACV), representan alrededor de 130.000
muertes por afo solo en los Estados Unidos de América, y son ocasionados en
mayor medida por rupturas de aneurismas. Aunque las patologias en arterias
carotidas extra craneales no estan categorizados como ACV, se tiene evidencia que
los Aneurismas Extra craneales de Carétida (AEC) son precursores de los ACV y
corresponden entre el 0.2% y el 5% de todas las cirugias de carétida. En las ultimas
décadas, la simulacion computacional de segmentos anatomicos con patologias
vasculares, se ha constituido en una alternativa menos invasiva para el estudio
fluido-dinamico, aunque estos estudios son importantes para describir los
fendbmenos cardiovasculares desde un punto de vista biomecanico, que permiten a
los médicos disponer de informacion del comportamiento fisiolégico del sistema
circulatorio para predecir eventos patolégicos, la mayoria de estos utilizan
geometrias simplificadas e idealizadas que impiden que los diagnodsticos no sean
del todo precisos. El propédsito de este estudio es evaluar el comportamiento
fluidodinamico del modelo arterial de carétida, con y sin Aneurisma Extra Craneal
(AEC) aproximado a la realidad de un paciente, que mida las velocidades, las
presiones sobre pared y los esfuerzos cortantes de pared sobre el vaso arterial en
sus ramificaciones ACC, ACE y ACI, en presencia de AEC en cada una de éstas.
Los resultados permiten obtener informacion de una gran variedad de situaciones
fisiologicas y patolégicas, para predecir diferentes situaciones de riesgo y poderlas
intervenir a tiempo, ya que en una situacion in vivo no es posible o pueden poner en
riesgo al paciente, para este estudio en particular, se determin6é que un AEC en la
ACE contiene un factor de riesgo de ruptura mas elevado que en las otras
ramificaciones de carétida. En Colombia este estudio constituye un paso adelante
en la obtencion de informacion para el aprendizaje médico.

Palabras claves: arteria cardtida, aneurisma extra craneal, CFD, analisis
fluidodinamico, fuerzas normales y esfuerzos cortantes de pared.



ABSTRACT

Cerebrovascular Accidents (CVA) represent around 130.000 deaths per year, only
in the United States of America, and mostly are caused by aneurysm ruptures.
Although pathologies in the extracranial carotid arteries are not categorized as CVA,
there is evidence that are precursors of CVA and correspond between the 0.2% and
5% of all carotid surgeries. In recent decades, computational simulation of
anatomical segments with vascular pathologies has become a less invasive
alternative for fluid-dynamic study, although these studies are important to describe
cardiovascular phenomena from a biomechanical point of view, because they allow
physicians to have information on the physiological behavior of the circulatory
system to predict pathological events, most of these are used in simplified and
idealized geometries, which do not allow a completely accurate diagnoses. The
purpose of this study is to evaluate the fluid dynamic behavior of the carotid artery
model, with and without an Extra Cranial Aneurysm (AEC), approximated to the
reality of a patient, which seeks to measure the velocities, the wall pressures and
the wall shear stress on the carotid arterial vessel in its branches ACC, ACE and
ACI with the presence of AEC in each segment. The results allow us to obtain
information from a great variety of physiological and pathological situations, to
predict different situations of risk to be able to intervene in time, since in an in vivo
situation it is not possible or they can put the patient at risk. For this study, in
particular, it was determined that an AEC in the ACE produce a higher risk factor for
rupture than in the other carotid segments. In Colombia, this kind of studies
contributes to obtain information for medical learning.

Keywords: carotid Artery, extra cranial aneurysm, CFD, fluid dynamics analysis,
normal forces and wall shear stress.



INTRODUCCION

La biomecanica ha permitido la explicacion de diversos fendmenos observados en
el sistema cardiovascular [1]. Aunque la interaccion entre sistemas mecanicos y
biolégicos es compleja, a partir de la comparacion de éstos, es posible describir
multiples interrelaciones que pueden ayudar a comprender el origen de un
fendbmeno, su evolucion y de la forma cdmo afecta a otros eventos [1]. La
simulacién computacional se convierte entonces, en un herramienta para ayudar a
la explicacién de estos eventos, debido a su capacidad para resolver problemas
biolégicos desde un punto de vista matematico, algo dificil de solucionar desde un
enfoque analitico por la complejidad de las ecuaciones que describen la naturaleza
de este sistema. Bustamante y Valbuena [1], reportan que la unién de la mecanica
con la fisiologia, brinda una mejor aproximacion al conocimiento del sistema
cardiovascular para la descripcion de los fendmenos bioldgicos, reportan que el
desarrollo tecnoldgico en la cardiologia, le impone a los médicos el reto de ingresar
a nuevas areas, tanto en las ciencias basicas como aplicadas, siendo el caso del
analisis computacional; sin embargo, sostienen que al promedio de profesionales
de la medicina, no les son familiares los aspectos basicos de mecanica fisioldgica y
fisiopatologia cardiovascular y que el area de cardiologia no alcanza a cubrir dichos
fundamentos, lo que dificulta el mejor entendimiento y aprendizaje de los eventos
que ocurren en este sistema, por lo que se hace necesario la interdisciplinariedad
de conocimientos [1].

Un ejemplo que describe estas fisiopatologias, corresponde a los Accidentes
Cerebrovasculares (ACV) que representan alrededor de 130.000 muertes por afio,
sb6lo en los Estados Unidos de América [2]; algunos trabajos reportan que
aproximadamente el 58% de dichos casos son debido a rupturas de aneurismas [3].
Aunque las patologias en arterias carétidas extra craneales no estan categorizados
como ACV, algunos autores reportan que son un factor de riesgo para su aparicion
[4], se reporta que los Aneurismas Extra Craneales de Cardtida (AEC), son
precursores de los ACV y representan entre el 0.2% y el 5% de todas las cirugias
de caroétida [4, 5, 6, 7]. Los aneurismas pueden clasificarse, segun su forma, en tres
tipos; sacular, sacular con cuello y fusiforme. Estos aneurismas son los de mayor
aparicion segun la literatura médica, en especifico los saculares son los que tienen
una mayor presencia en vasos arteriales grandes como lo son las arterias carétidas
extra craneales [8].

En las ultimas décadas, la simulacion de segmentos anatdmicos vasculares para
estudios computacionales, se han constituido en una alternativa menos invasiva y
en una herramienta clave para el estudio fluido-dinamico de las patologias
vasculares [11, 12]. Estas técnicas van desde la construccion de un modelo
anatomico virtual cercano a la realidad del paciente, a partir de imagenes médicas
provenientes de Resonancia Magnética (RM) y Tomografia Axial Computarizada



de computacién cientifica [22, 23, 24, 25]. Dichas metodologias son utiles para la
evaluacion in silico de patologias como la AEC, no obstante, éstas son utilizadas en
geometrias simplificadas e idealizadas, distantes a la realidad de un paciente, lo
que dificulta obtener una informacidn fisiolégica precisa para una decision médica
[26, 27, 28, 29]. Otros estudios reportan que la aparicion y progresion de
aneurismas en las carétidas, estan asociados a inusuales comportamientos del flujo
como la aparicidon de vortices, cambios de velocidad del flujo, puntos de
estancamiento y alteraciones en los esfuerzos de pared, variables importantes a la
hora de la toma de decisiones clinicas, pues estas alteraciones pueden convertirse
en factores de riesgo que pueden comprometer la salud del paciente, en especial el
indice FEARI, razdn entre la tension computacional maxima obtenida y la resistencia
de la pared experimental, que utilizado en conjunto con un analisis fluido estructura
puede dar un valor de riesgo de ruptura, si este valor supera la unidad [26, 28, 29];
por ende, el poder evaluar una gran variedad de condiciones fisiolégicas con
estudios numéricos, permiten obtener informacion sin comprometer al paciente.

El propdsito de este estudio es evaluar el comportamiento fluidodinamico del modelo
arterial de cardétida, con y sin Aneurisma Extra Craneal (AEC) aproximado a la
realidad de un paciente, que mida las velocidades, las presiones sobre pared y los
esfuerzos cortantes de pared sobre el vaso arterial en sus ramificaciones ACC, ACE
y ACI, en presencia de AEC en cada una de éstas. Los resultados permiten obtener
informacion de una gran variedad de situaciones fisiologicas y patolégicas, para
predecir diferentes situaciones de riesgo y poderlas intervenir a tiempo, ya que en
una situacion in vivo no es posible o pueden poner en riesgo al paciente, para este
estudio en particular, se determin6 que un AEC en la ACE, contiene un factor de
riesgo de ruptura mas elevado que en las otras ramificaciones de carotida. Los
modelos anatomicos virtuales, fueron reconstruidos a partir de imagenes meédicas
basados en la metodologia de Torres et al. [30], la escala de FEARI no pudo
utilizarse debido a que no se hizo medicion experimental de la resistencia de pared
en este trabajo de maestria.

MATERIALES Y METODOS
Dominio de la geometria del modelo anatémico arterial carotideo

El dominio de estudio del modelo anatdmico de una arteria carétida extra craneal,
fue obtenido a partir de la adquisicion de una serie de imagenes DICOM de un
paciente anonimo, la segmentacion, reconstruccion, refinamiento y parametrizacion
de un solido virtual por procesamiento de imagenes de este modelo fueron
elaboradas por software de licencia libre. Este proceso es descrito en detalle en el
capitulo 3 de este trabajo de grado [30] y en el Anexo 2. Para la modelacién, a
partir de un modelo de la arteria carotida sana, de los tres aneurismas en las
ramificaciones ACC, ACI y ACE, se utilizé el software Autodesk Fusion 360°
(Autodesk, California, USA). Las ubicaciones y los tipos de aneurismas estan



basados en estudios previos sobre arterias cardtidas [26, 27, 28]. Todos los
aneurismas reportados son saculares sin cuello, mostrados en la Figura 11, y se
eligid¢ que los aneurismas simulados fueran de este tipo para efectos de
comparacion. El dominio se muestra en la Figura 10.

Figura 10. Dominios evaluados en el estudio CFD, donde los circulos punteados en rojo indican la ubicacién del
aneurisma: (a) arteria carétida extra craneal sana; (b) arteria carétida extra craneal con aneurisma en su
segmento CC; (c) arteria carétida extra craneal con aneurisma en su segmento CE; (d) arteria carétida extra
craneal con aneurisma en su segmento Cl.

Las dimensiones del modelo arterial sano fueron de 179.22 mm de longitud,
61.67 mm de longitud de la bifurcacion hasta la salida de la arteria caroétida interna,
62.44 mm de la bifurcacion hasta la salida de la arteria car6tida externa. El
perimetro de la entrada de la carétida comun corresponde a 33.50 mm; los
perimetros de salida de las arterias carotida interna y externa fueron de 18.95 mm
y de 18.55 mm respectivamente. La medicion de los aneurismas se hizo con la
conveccidon sugerida por Flamarique et al. [8], el cual recomienda tomar tres
medidas: la primera el diametro de referencia, que corresponde a la medida del
diametro del segmento sano mas préximo; la longitud del aneurisma, que
corresponde a la medida desde donde empieza hasta donde termina la patologia; y
por ultimo el diametro aproximado del aneurisma. Este trabajo de grado no conto
con la posibilidad de tener acceso a imagenes diagnosticas con estas patologias,
por lo cual debieron modelarse mediante software CAD, basado en los parametros
que se muestran en la Figura 11. Adicionalmente, los modelos fueron escalados
2.5 veces, para que los resultados experimentales del USPIV fueran coherentes y
no generar un error asociado (ver capitulo 5).



Sacular

Sacular con cuello

Fusiforme

Figura 11. Parametros utilizados para medir las dimensiones de los aneurismas en tres tipos: el sacular, sacular
con cuello y fusiforme. La imagen fue tomada de [8].

En la Tabla 2 se reportan de manera cuantitativa las medidas en mm de los
aneurismas modelados mediante el software CAD, de las cuatro geometrias de
carotida obtenidas.

Tabla 2. Medidas de los aneurismas generados mediante software CAD, en cada una de las ubicaciones
arteriales de carétida ACC, ACE y ACI.

Diametro de Diametro de  Longitud de

Referencia Aneurisma Aneurisma
(mm) (mm) (mm)
sacularacc | 1008 20.36 18.98
sacular ACE | 704 12.78 17.98
SacularACI | 618 11.12 16.30

Ecuaciones gobernantes y condiciones de frontera

El fluido fue asumido como incompresible, con una densidad p = 1000 kg/m3, y
una viscosidad dinamica v = 1x107° Pa.s, con un Re = 1200, una presién P =
4984.93 Pa, a una temperatura de T =1293.15°K y con un W =28 , las
condiciones del fluido fueron las mismas trabajadas por Brum y Bernal [38], al estar
este trabajo de grado asociado al trabajo post doctoral con experimentacion



fluidodinamica por el método de PIV ultrasonico. El dominio esta regido por las
ecuaciones de conservacion de Navier — Stokes [31]:

V.u=20 (ec. 1)

ou (ec. 2)
p<E+ (u. V)u) =—-Vp+uVu+f

donde u es la velocidad del flujo, p es la presion estatica, t el tiempo y f fuerzas del
volumen, el modelo para el fluido es asumido newtoniano. La simulacion
computacional fue transitoria laminar y se utilizé una funcion pulsatil, las condiciones
de transitoriedad fueron numero CFL = 0.02, con 400 iteraciones, una velocidad
inicial V; = 1.3 cm/s y un paso de tiempo de 0.01s. La funcion de pulsatilidad se
representa graficamente en la Figura 12, la cual fue programada por la siguiente
funcién [27]:

V="V, (C,+ Czcos( )+63COS( )+C4 1n( )+Cs 1n( t)) (ec. 3)
Donde:

e V = Funcién de velocidades

* V; =Velocidad inicial

* (y, Cy, C3, C,, C5 = Constantes de la funcién de velocidad
e t=Tiempo

e T = Periodo

Funcion de velocidad para flujo pulsatil dependiente de

Velocidad (cm/s)
o

0 5 10 15 20
Tiempo (s)

Figura 12. Funcién de pulsatilidad utilizada en el estudio CFD y correspondiente a la ecuacién 3. reportada
previamente.



Los coeficientes de la ecuacion 3 fueron calculados y obtenidos mediante las
ecuaciones 4:

o= ;f_glf(t)dt; an = ;fif(t) cos <2$t) dt; (ec.4)

T
b 2 (2 . [2nm d
n—?f_gf(t)SHl(Tt) t

donde f(t) es la funcion pulsatil y polinémica en el dominio del tiempo y T es el
periodo que corresponde a la funcion. El periodo del experimento T fue asumido
6 s de acuerdo con los experimentos reportados por Brum y Bernal [38], en el
proyecto de pasantia postdoctoral, ver capitulo 5. La frecuencia de muestreo para
la prueba fue de 0.16 s"1y se analizd un intervalo de tiempo entre 0s 'y 76s. Los
valores de los coeficientes calculados son C; = —41.82, C, = —40.97, C; = —38.49,
C, =0.53 y C; = 1.02 respectivamente. La rugosidad de pared fue definida en
0.001m para simular la porosidad utilizada en los modelos de PVA del capitulo 3.

La Figura 13 muestra un resumen de las condiciones de simulacion para este
estudio.

Rugosidad de pared: 0.001Tm

Flujo Modelado con las ecuaciones de Navier
Stokes:

e V=0
*  p(0u/ot+(u. V)u)=-Vp+udu+f

—

Vi=1.3cnv's
V; funcién de

pulsatilidad ec. 3 P . =4984.93 Pa

L=177.22mm

<€ >

Figura 13. Dominio y condiciones de frontera para los casos de estudio de la arteria carétida extra craneal sana,
con aneurisma en CC, CE y ClI.

Generacion de malla

Las mallas de los dominios del tramo arterial carotideo, fueron obtenidos usando el
paquete de libre distribucion denominado SALOME® (OpenCascade, Paris,
Francia). Los elementos utilizados fueron de tipo NETGEN 3D obteniendo



elementos de forma tetraédrica y con una relacién de aspecto alrededor de 1.2 tal
como lo recomiendan en la literatura [32, 33], para no ocasionar errores de
convergencia o cambios que alteren los resultados. Un estudio de independencia
de malla fue considerado también para evaluar la densidad de malla, donde se
realizé un mayor refinamiento, tanto en la bifurcacion como en la zona afectada por
los aneurismas. La malla para el dominio de arteria carotideo sano fue de 260.873
elementos, para el aneurisma sacular ACC fue de 150.585 elementos, para el
aneurisma sacular ACE fue de 375.667 y para el aneurisma sacular ACI fue de
288.379 elementos, ver Figura 14 y Figura 15.

SE o

Figura 14. Se muestra la prueba de calidad de malla por el criterio de Aspect Radio, que para ninguno de los
dominios evaluados supero6 el 1.2, se reportan dos ejemplos de esta prueba; (a) arteria carétida extra craneal
sana a la altura de la bifurcacién; (b) arteria carétida extra craneal con aneurisma en CC a la altura de la
bifurcacion; (c) arteria carétida extra craneal con aneurisma en CE a la altura de la bifurcacion; (d) arteria
carotida extra craneal con aneurisma en CE a la altura de la bifurcacion.

Prueba de Independencia de Malla

- N N N
[$)] o [6)] o [6)]

Velocidad en la bifurcacién (cm/s)
o

0 50.000 100.000 150.000 200.000 250.000 300.000

Numero de elementos
Figura 15. Analisis de independencia de malla para el dominio de la arteria carétida extra craneal sana: (a) linea
de tendencia del monitoreo de la velocidad en la bifurcacién; alrededor de 100.000 elementos la convergencia
de los resultados para este caso de estudio es similar; (b) malla con 18.924 elementos; (c) malla con 68.397
elementos; (d) malla con 257.415 elementos.



Calculo de las fuerzas normales y los esfuerzos cortantes sobre la pared de
los aneurismas

Los instantes de tiempo 6 s y 12 s fueron evaluados para la sistole del ciclo pulsatil,
donde se presentan las mayores presiones fisiologicas. Las regiones fueron
elegidas, mediante la recomendacién de un experto en mecanica del medio
continuo, en las zonas mas distales del aneurisma pues es donde se reporta mayor
probabilidad de ruptura [26, 27, 28]. En estas zonas fueron evaluadas las fuerzas
normales y esfuerzos cortantes en los aneurismas de ACC, ACl y ACE, se muestran
la Figura 16.

e

sy

)
b

Figura 16. Regiones seleccionadas en rojo para efectuar el calculo de esfuerzo cortante de pared; (a)
corresponde al aneurisma en el tramo ACC con un area de 1.59 mm?; (b) corresponde al aneurisma en el tramo
ACE con un area de 7.65 mm?; (c) corresponde al aneurisma en el tramo ACI con un area de 1.48 mm?.

Para conocer la distribucion de fuerzas sobre una regién de la pared del aneurisma,
las fuerzas normales sobre la pared del aneurisma fueron calculas analiticamente,
mediante el producto punto entre la magnitud de la presion interna ejercida por el
fluido y el vector normal a la superficie de la regidn seleccionada del aneurisma, que
corresponde a la magnitud del area del tetraedro generado por SALOME®. Las
presiones y los esfuerzos cortantes de pared, fueron calculados analiticamente
usando las ecuaciones 5 [34] y 6 [35]. Para utilizar la ecuacién 5, se asume que
la pared de la arteria es delgada, es decir que la relacion entre su radio y espesor
de la intima, es mayor a 10 [34]; en este caso se reporta que el radio de la intima
de una arteria carotida es de 7.7 mm [36] y su espesor es de aproximadamente
0.46 mm [37], que corresponde a una razon de 16.73. El calculo se hizo con
secciones puntuales de area, obtenidas por el software CAD vy las presiones de



fluido generadas por CODE SANTURNE® (Electricité de France S.A., Paris,
Francia), en los instantes mencionados al comienzo de esta seccion.

Pr.r (ec. 5)

Og =

P =

e
_Pf.r.
p e

donde, gy es la tension circunferencial en un elemento cilindrico de pared delgada
debido a una presion interna, Pf es la presion del fluido en pascales, 1 es el radio

interior del cilindro en metros, e es el espesor de la pared en metros, Pp es la presién

de pared en pascales y A es el area de la seccion transversal donde se ejerce la
presion en metros al cuadrado;

T (ec. 6)

donde, T es el esfuerzo cortante de pared, Pp es la presioén en la pared del conducto,
r es el radio interior del cilindro en metros, L es la longitud del conducto.

Implementacion numérica

Las ecuaciones gobernantes fueron resueltas empleando la herramienta de licencia
abierta CODE SATURNE® (Electricité de France S.A., Paris, Francia), la cual utiliza
el método de volumenes finitos [31]. La visualizacién de los resultados de cada uno
de los casos de estudio fueron realizados en Paraview® (Los Alamos National
Laboratory, New Mexico, USA). La frecuencia de visualizacion de los datos fue
programada desde CODE SATURNE® para hacerse durante cada iteracién. Los
instantes de tiempo reportados fueron 6, 12 s para la sistole, y 9s, 15s para la
diastole en un ciclo pulsatil; espacialmente fueron analizadas las regiones
correspondientes a la bifurcacion, la ramificacion externa y la ramificacion interna
de la arteria cardtida extra craneal como se muestra en la Figura 17, las variables
evaluadas fueron: velocidad, fuerza y esfuerzo cortante acorde a lo presentado en
el trabajo de Cebral et al [29].



Figura 17. Instantes temporales medidos en el estudio, que corresponden a los momentos: t = 6s,t = 12s
para la sistole (circulos amarillos)yt = 9s,t = 15 s para la diastole (circulos verdes); en los circulos rojos se
muestran las regiones espaciales donde se realizaron las mediciones: la zona 1 corresponde a la bifurcacion,
la zona 2 la ramificacion externa y en la zona 3 la ramificacion interna.

RESULTADOS Y DISCUSION

Analisis del comportamiento fluidodinamico de la arteria carétida sana
Perfiles de Velocidad en los tramos ACC, ACl y ACE

La Figura 18 muestra las imagenes de contorno de la magnitud de las velocidades
obtenidas en los instantes temporalest = 6s,t =9s,t =12syt = 15s. Se observa
como en la sistole se manifiestan las mayores velocidades; 0.013 m/s, 0.023 m/s
y 0.021 m/s para la ACC, la ACE y la ACI respectivamente; en donde el fluido se
mueve mas rapido a través de la arteria carétida externa. En la bifurcacion las
velocidades son tendientes a cero y estan en el orden de 4.5x10~* m/s, esto puede
indicar la presencia de recirculaciones que generan estancamiento, pues las
velocidades estan bajando cerca del 98% de su valor registrado mas alto.
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Figura 18. Contornos de velocidades en m/s, en un ciclo pulsatil de sistole y diastole: (a) corresponde al instante
temporal t = 6 s para la primera sistole donde la velocidad maxima fue de 0,012 m/s ; (b) corresponde al instante
temporal t = 9 s para la primera diastole sistole donde la velocidad maxima fue de 0,0010 m/s; (c) corresponde
al instante temporal t = 12 s para la segunda sistole sistole donde la velocidad maxima fue de 0,013 m/s; (d)
corresponde al instante temporal t = 15 s para la segunda diastole sistole donde la velocidad maxima fue de
0,00038 m/s.

Los perfiles de velocidad son reportados en m/s para los cuatro instantes de tiempo
analizados en la Figura 19. Para la funcidn de pulsatilidad utilizada, ver ecuacién
3, los numeros de Womersley calculados fueron W = 20 y W = 41 para los primeros
ciclos, lo que se evidencia en la Figura 19, pues a medida que este numero
aumenta, se hace mas aplanado el perfil. Valores grandes de W indican que el flujo
estd dominado por las fuerzas inerciales y explican variacién decreciente de la
velocidad entre el flujo que viene de ACC saliendo de ACE y ACI, que es de un 76%
aproximadamente, a favor de las ramificaciones mas pequefas de la arteria carétida
extra craneal.

N
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Figura 19. Perfiles de velocidad para los diferentes instantes de tiempo analizados, las flechas color ocre en
cada uno de los contornos obtenidos hacen referencia al lugar donde se tomd la medicion; (a) perfiles de
velocidad a la altura de la bifurcacion de la cardtida; (b) perfiles de velocidad a la altura de la arteria ACE; (c)
perfiles de velocidad a la altura de la arteria ACI.

Las lineas de corriente son reportadas en la Figura 20, en la sistole se observa
como el fluido va desde la ACC hasta la ACE y la ACI, con unas recirculaciones de
color azul, las cuales bajan significativamente la velocidad y esto puede producir
estancamiento de flujo. En la diastole la Figura 20 (a) y Figura 20 (b) estas
recirculaciones son mas evidentes, y pueden implicar en la aparicion de
vorticidades, pues se observa que las lineas de flujo van en contra del movimiento
natural del fluido dentro del conducto arterial; ademas se observa que una diferencia
entre el flujo entre la ACl y ACE, debido a que en el caso de la segunda diastole,
casi no se presenta flujo hacia la salida, aguas abajo, del conducto arterial.
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Figura 20. Lineas de corrientes en m/s para los diferentes instantes de tiempo analizados: (a) corresponde al
instante temporal t = 6 s para la primera sistole; (b) corresponde al instante temporal t = 9 s para la primera
diastole; (c) corresponde al instante temporal t = 12 s para la segunda sistole; (d) corresponde al instante
temporal t = 15 s para la segunda diastole.

Analisis del comportamiento fluidodinamico de la arteria cardtida sana, con
respecto a los aneurismas generados en los tramos ACC, ACl y ACE

Perfiles de velocidad en los tramos ACC, ACI y ACE con aneurisma

La Figura 21 presenta las velocidades de contorno en m/s para los diferentes
tramos ACC, ACIl y ACE con aneurisma en los instantes temporalest = 65s,t =95,
t=12s y t=15. Se observa como en la sistole se manifiestan las mayores
velocidades; 0.008 m/s, 0.011 m/s y —0.0043 m/s para los aneurismas en la
ACC, la ACE y la ACI respectivamente; en donde el fluido se mueve mas rapido a
través de la arteria carétida externa, se observa como todas las velocidades del flujo
bajaron con la aparicién de esta patologia; en el caso de la ACIl se observan
velocidades negativas, probablemente generadas por las recirculaciones en el
espacio del aneurisma. En la bifurcacion, las velocidades tienen una tendencia a
cero, que pueden deberse a puntos de estancamientos, del orden de 1x10™* m/s
para los aneurismas en ACE y ACE; algo a resaltar es que la magnitud de
velocidades en el aneurisma ubicado en ACC es de 1x10~°> m/s, posiblemente
inducido a que es la patologia vascular mas cerca de la bifurcacién. La diferencia
entre velocidades maximas de flujo entre el aneurisma de ACC con respecto a los
aneurismas de ACE y ACI fue menor en un 37% y de 46% respectivamente, aunque
en el ACl la velocidad de flujo se manifesto en sentido contrario al caudal normal de
la arteria. En comparacion con la arteria sana el aneurisma de ACC redujo la
velocidad del flujo en un 66%, esta caida en la velocidad puede generar mayores
tiempos de estancia del fluido en la zona afectada por la fisiologia, lo que



posibilitaria la acumulacion de esfuerzos sobre la pared del vaso que podria
desencadenar en una ruptura del vaso.
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Figura 21. Contornos de velocidad (m/s) en los tramos ACC, ACIl y ACE con aneurisma: (a) corresponde al
instante temporal t = 6 s para la primera sistole; (b) corresponde al instante temporal t = 9 s para la primera
diastole; (c) corresponde al instante temporal t = 12 s para la segunda sistole; (d) corresponde al instante
temporal t = 15 s para la segunda diastole.
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Las lineas del corriente para el tramo arterial de car6tida sano y con aneurismas de
ACC, ACE y ACI son comparadas en la Figura 22. En la Figura 22 (a), se observa
como las velocidades se curvan y se reducen cuando entran en el aneurisma, lo
que implica un choque y una disminucion de la velocidad maxima con la que
circulaba el fluido en el vaso arterial, la Figura 22 (b) muestra como en la diastole
se presentan fuertes recirculaciones que pueden implicar que la totalidad del fluido
no salga de la bolsa de el aneurisma, generando estancamientos.
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Figura 22. Lineas de corrientes en m/s para el instante de tiempo t =6s y t =9s sistole y diastole
respectivamente del primer ciclo cardiaco; (a) tramo de arteria carétida extra craneal en t = 6 s con aneurisma
en ACC, con aneurisma ACE, con aneurisma ACl y velocidades maximas respectivas de 0.0080 m/s, 0.011 m/s
y —0,0038 m/s (b) tramo de arteria carétida extra craneal en t = 9 s con aneurisma ACC con aneurisma, con
aneurisma ACE, con aneurisma ACI y velocidades maximas respectivas de 0,000090 m/s, 0,00028 m/s y
—0,0011m/s.

Adicionalmente, la Figura 23 muestra las lineas corriente para los tramos ACC, ACE
y ACI con aneurismas en el ultimo ciclo pulsatil, segunda sistole y diastole,
correspondiente a los instantes t = 12sy t = 15 s. La diferencia entre velocidades
en la sistole, entre el primer y segundo ciclo, para el aneurisma en ACC fue de
1.25% mayor en el primer ciclo, para el aneurisma en ACE de 15% mayor en el
segundo ciclo, para el aneurisma en ACI de 13% mayor en el segundo ciclo. Esto
implica, que en general para el segundo ciclo se presentaron las mayores
velocidades dentro del ciclo cardiaco cuando la bomba pulsatil esta presionando.
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Figura 23. Lineas de corrientes en m/s para el instante de tiempo t =12s y t = 15s sistole y diastole
respectivamente del segundo ciclo cardiaco; (a) tramo de arteria carétida extra craneal en t =12 s con
aneurisma en ACC, con aneurisma ACE, con aneurisma ACI y velocidades maximas respectivas de
0,0079 m/s, 0,0099 m/s y —0.0043 m/s (b) tramo de arteria carétida extra craneal en t = 16 s con aneurisma
ACC con aneurisma, con aneurisma ACE, con aneurisma ACI| y velocidades maximas respectivas de
0,00020 m/s , 0,00092 m/s y —0,00070 m/s.

Los perfiles de velocidad de la Figura 24, son presentados para los dos instantes
de la fase sistole y en tres posiciones: bifurcacion, ACE y ACI, tanto para los tramos
sanos como para los tramos con aneurisma. La Figura 25, muestra los porcentajes
de variabilidad en las diferentes ramificaciones de la arteria carétida, con la
presencia de un aneurisma con respecto a la arteria cardtida sana, se puede
observar como las velocidades caen con respecto a la arteria sana, donde los casos
mas criticos son los de la ACI con un 80% de caida y el de la ACE con un 56%, la
presencia de aneurisma hace que la velocidad del flujo aguas abajo caiga
drasticamente con respecto a una arteria sana.
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Figura 24. Perfiles de velocidad en m/s para los diferentes instantes de tiempo analizados, las flechas color ocre
en cada uno de los contornos obtenidos hacen referencia al lugar donde se tomé la medicion; (a) perfiles de
velocidad a la altura de la bifurcacion de la carétida con y sin aneurisma; (b) perfiles de velocidad a la altura de
la arteria ACE con y sin aneurisma; (c) perfiles de velocidad a la altura de la arteria ACI con y sin aneurisma.
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Figura 25. Muestra las caidas de velocidad porcentual, que sufre la arteria carétida sana en sus ramificaciones
con la aparicion de aneurismas. Las flechas azules hacen referencia a la caida porcentual del tramo ACC en
presencia de un aneurisma con respecto a una arteria carétida sana, las flechas naranjas hacen referencia a la
caida porcentual del tramo ACE en presencia de un aneurisma con respecto a una arteria carétida sana, Las
flechas verdes hacen referencia a la caida porcentual del tramo ACI en presencia de un aneurisma con respecto
a una arteria carotida sana donde se observan contraflujos en la Figura 24.
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Calculo de las fuerzas normales y esfuerzos cortantes sobre la pared

Las fuerzas normales y los esfuerzos cortantes sobre las paredes de los diferentes
aneurismas analizados en ACC, ACIl y ACE, fueron calculados basados en los
resultados de las presiones obtenidas y usando las ecuaciones 5 y 6. Estos
valores de presion son importantes, debido a que permiten tener informacién para
la evaluacién de probabilidad de ruptura de pared, puesto que con ellos se pueden
calcular los esfuerzos cortantes de pared, indicador del factor de riesgo de ruptura.
El campo de presiones que reporta los valores que fueron usados para calcular, de
manera analitica los esfuerzos cortantes de pared, es mostrado en Figura 26. La
Tabla 3, reporta los valores de fuerza normal de sélo los periodos de sistole, ent =
6syt=12s, esta medicion fue hecha sobre cinco puntos ubicados en una regién
demarcada en la Figura 16 y se hizo con la intencién de observar la distribucion de
fuerzas sobre esta ubicacidén, este calculo permitio saber si la fuerza estaba
uniformemente distribuida sobre los aneurismas.
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Figura 26. Contorno de presion en Pa; (a) arteria carétida sana; (b) tramo ACC con aneurisma; (c) tramo ACE
con aneurisma; (d) tramo ACI con aneurisma.

Altos valores de presion en la bolsa del aneurisma, pueden implicar una mayor
probabilidad de debilitamiento de pared por fatiga mecanica, en este estudio esos
valores fueron encontrados para el aneurisma en ACE ver Tabla 3 y corresponden,
en promedioa 3.79Nent=6sYy 4.26N en t = 12 s para los dos ciclos de sistole.
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Comparando estudios en la literatura previa Filipovi et al. [27], quienes trabajaron
con patologias en arterias carétidas externas, reportan valores mas elevados de
fuerzas debidas a presion que los reportados por Gharahi et al. [28] quienes
trabajaron arterias caroétidas internas, estos valores estuvieron rondando los 7.75N.

Las presiones medidas en la ACE con aneurisma fueron comparadas de manera
porcentual, con las presionas de la ACC con aneurisma, la ACI con aneurisma y la
arteria carétida sana y son reportadas en la Figura 27. Se observa como las
presiones en el aneurisma de la ACE son un como minimo un 40% mayores a las
demas patologias y a la arteria carétida sana.

Tabla 3. Fuerzas normales sobre la pared en Newton, para los periodos de sistole en t=6 s y t=12 s. Incluye
porcentajes de variacion entre una opcion y otra.

Puntos Fuerza Fuerza Fuerza Fuerza
ara la Normal Normal Normal Normal
t’; ma de Aneurisma Aneurisma ACC Aneurisma Sana
, ACE (N) ACI (N) (N)
medidas
(N)
1 5.05 0.51 2.06 1.65
Cilculo 2 3.79 0.49 1.78 3.33
en 3 2.88 0.86 1.78 2.49
t=6s
4 4.72 0.47 1.50 219
5 2.52 0.68 1.18 1.67
1 5.68 1.01 1.70 1.68
Cilculo 2 4.29 0.98 1.47 3.34
en 3.24 1.47
t=12s 3 1.71 2.50
4 5.29 0.94 1.24 219
5 2.84 1.34 0.97 1.67




AUMENTO PORCENTUAL DE PRESIONES PARAARTERIAS
CAROTICAS CON PATOLOGIAVS ARTERIAS SANAS

90
80
S
E 70
<_-t, 60
o 50
T
240
8
§ 30
5 20
o
10
0
P-ACE P-ACI P-ACC ﬁ P-ACE P-ACI P-ACC
t=6s Arteria Carotida Sana t =12s

Figura 27. Grafica del porcentaje de variabilidad de los valores promedios de presion (P) entre aneurisma en
ACE, con respecto a aneurismas en ACC, ACl y cardtida sana.

La Tabla 4 y Figura 28, reportan los esfuerzos cortantes de pared, los cuales fueron
calculados utilizando procedimientos analiticos para las ubicaciones reportadas en
la Figura 16. Algunos trabajos reportan que el maximo esfuerzo cortante de pared
que pueden soportar las paredes de los vasos, es de 26 Pa [39].
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Tabla 4. Esfuerzos cortantes de pared en pascales, para los periodos de sistole ent=6 s y t=12 s.

Esfuerzo Esfuerzo Esfuerzo Esfuerzo
Cortante de Cortante de Cortante de Cortante de
Pared en Pared en Pared en en Arteria
Aneurisma Aneurisma Aneurisma Cardtida
ACE(Pa) ACC(Pa) ACI(Pa) sana(Pa)
Calculo en 61.84 19.30 8.68 7.14
t=6s
Calculo en 69.65 38.25 7.16 7.18
t=12s
Promedio de 65,745 28,775 7,92 7,16
Valores
% de variaciéon entre ACE y
ACC, ACI, Normal 56 87 89

Esfuerzos Cortantes de Pared en Arterias Carétida en
Sistole

. 6s t 12s t_6s t 12s t_6s t_12s t_6s t 12s

CcC CE Cl Sana

Figura 28. Comparacion entre los esfuerzos cortantes de pared (Pa) para los diferentes casos de aneurismas
evaluados en el estudio numérico.
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CONCLUSIONES

Los resultados para la arteria carétida sana, mostraron que las velocidades en las
ramificaciones interna y externa fueron mucho mayores que en la bifurcacion, donde
las velocidades tendieron a 0.023 m/s y a 0. 021 m/s respectivamente. La mayores
velocidades medidas para el tramo arterial sano, se presentaron en la ramificacion
externa de la arteria cardtida, un 98% mas rapido que las zonas con menor
velocidad de la bifurcacion y respecto a la ACI. Adicionalmente, en la zona de la
bifurcacién, las caidas de velocidad fueron del orden de 4.5x10*m/s con
respecto a la velocidad de entrada, generando puntos de estancamiento en éste.

Los perfiles de velocidades obtenidos en los aneurismas, ver Figura 24, fueron
comparados con los perfiles obtenidos en la arteria carétida sin aneurisma; para la
sistole donde se presenta la contraccion del corazon, se observa que las
velocidades en el aneurisma son significativamente mas bajas con respecto a la
arteria sana, en 80% de caida, para el aneurisma ubicado en la ACl y un 56% de
caida para el aneurisma ubicado en la ACE. Para los aneurismas de ACE y ACC,
las velocidades bajan, sin tener magnitudes negativas, lo que implica que la
aparicion de la patologia anatomica, en este caso un aneurisma sacular sin cuello,
tiene un efecto sobre la fluidodinamica del segmento arterial de carétida, por otro
lado, para los aneurismas en ACI se observa como los perfiles desarrollan
velocidades negativas entre —0.005 y —0.013 m/s, lo que puede indicar una
recirculacion en la zona de interés, verificado por las lineas de corriente ver Figura
22 y Figura 23. La mayor cantidad de vorticidades se presentaron en las zonas con
aneurismas en el ciclo de la diastole, debido a sus bajas velocidades y a la
geometria que actuaba como obstaculo, esto se aprecia en las lineas de corriente
de las Figura 22 y Figura 23. Ademas en estas figuras, se puede observar como el
fluido se estanca y recircula a la altura de los aneurismas.

Por otro lado, las fuerzas normales sobre la arteria con aneurisma en ACE, presenta
una mayor magnitud de fuerza con respecto a la arteria carétida sana, como minimo
un 40% de su valor. Los esfuerzos cortantes de pared, fueron calculados de manera
analitica para los ciclos de sistole; en este caso los esfuerzos fueron mayores para
la arteria con ACE, Tabla 4, seguidos por el aneurisma en ACC y en ACI. El grafico
de barras, ver Figura 28, muestra como los esfuerzos en el aneurisma de la ACE
son 89% mayores a los esfuerzos presentes en la arteria carétida sana. Segun los
resultados reportados en trabajos previos, los esfuerzos cortantes de pared, tienen
valores mas altos que los eventos presentados en otras ramificaciones, lo que
puede desembocar en un factor de riesgo de ruptura para patologias de este tipo
en carotidas [27,29], finalmente se concluye en este estudio, que el caso mas critico
con alto riesgo de ruptura de pared, es el presentado para el ACE.



Las mayores caidas de velocidad se presentaron en las ramificaciones ACE y ACI
con presencia de aneurismas, esto puede explicar como los esfuerzos cortantes de
pared y las presiones del fluidos sobre la pared, fueron mayores para estos
segmentos, el area del ACE mas grande que la del ACI implicdé que mas esfuerzos
pudieran concentrarse en la zona, lo que explicaria su condicién de caso mas critico,
segun la literatura [39] esta condicion puede ocasionar un mayor riesgo de ruptura
y asi poner en riesgo al paciente [8].

Los modelos obtenidos del capitulo 3 fueron escalados 2.5 de su tamano normal,
en conjunto con la utilizacion de las condiciones de contorno y frontera utilizadas en
los experimentos utilizados en Uruguay por Brum y Bernal [38], hicieron que los
valores fueran significativamente diferentes por los reportados en [26, 27, 28, 29]
que utilizaron condiciones anatomicas y fisiolégicas reales. Los valores de
esfuerzos cortantes en las patologias generadas fueron mayores que en la literatura
previa y velocidades dentro de los segmentos arteriales fueron menores a lo
reportado en estos trabajos. No obstante, el comportamiento tanto los esfuerzos y
velocidades observadores fue consecuente por lo reportado en los estudios previos,
se preve que la modificacion de las dimensiones de la geometria y la utilizacién de
las condiciones de frontera fueron las causas de esta diferencia.

El paso de tiempo para el estudio transitorio fue estimado a partir de las condiciones
entregadas de la validacion experimental del proyecto de postdoctorado
mencionado en los trabajos previos que contribuyeron a la elaboracion de este
trabajo de grado de maestria.
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Capitulo 5

Resultados Adicionales: Construccion de
un biomodelo fisico de arteria caroétida
ACIl, emulacion quirargica de wuna
anastomosis del modelo arteria carotida
sana y comparacion entre simulacion CFD
y USPIV para una arteria caroétida sana

RESUMEN

Los resultados del Capitulo 3 y 4 de este trabajo son complementados con una
verificacion experimental, tanto para ajustar el modelo computacional como para
probar su viabilidad en un procedimiento quirurgico con suturas. Por esta razén se
construye un modelo de arteria carétida ACI para probar la reproducibilidad del
meétodo generado en el Capitulo 3. Luego se realizé una emulacion de una cirugia
de anastomosis con dos tipos de implantes y finalmente se lleva a cabo una
comparacion preliminar entre los resultados obtenidos y una prueba experimental
mediante Velocimetria de Imagenes de Particulas por Ultrasonido (USPIV) del
modelo de de cardtida extra craneal sana. Como resultados se obtuvo un modelo
fisico de la arteria con ACI, un procedimiento quirurgico equiparable a un
procedimiento con arteria ex vivo y una evaluacion experimental del
comportamiento fluidodinamico. Se tienen que los resultados de esta ultima parte
son consecuentes con la literatura previa reportada en los estudios de Brum y
Bernal; el comportamiento experimental se asemeja al comportamiento
computacional para el primer ciclo pulsatil de diastole y de sistole de los modelos
obtenidos en este trabajo, donde las velocidades alcanzan hasta los 1.5 cm/s en la
ramificacion externa del modelo de arteria carétida.

Palabras claves: ingenieria inversa, arteria carétida ACI, dinamica de fluidos, CFD,
USPIV, procedimiento quirurgico



ABSTRACT

The results of Chapter 3 and 4 requires an experimental verification, to adjust the
computational model and to prove its viability in surgical training in clinical
procedures. For this reason, a carotid artery model with ACI was constructed to test
the reproducibility of the method generated in Chapter 3. An anastomosis surgery
emulation was performed with two types of implants and finally a first comparison
between a CFD simulation and an experimental test using Ultrasonic Particle
Imaging Velocimetry (USPIV) was carried for a healthy extracranial carotid model. A
physical model of the artery with ICA, a surgical procedure comparable to a
procedure with an ex vivo artery and an evaluation of the fluid dynamic behavior
were obtained. The results of the last part are consistent with the previous literature
reported in the studies of Brum and Bernal; the experimental behavior was similar to
the computational behavior for the first pulsatile cycle of diastole and systole, where
the speeds reach up to 1.5 cm/s in the external carotid segment.

Keywords: reverse engineering, carotid artery, fluid dynamics, CFD, USPIV,
surgical procedure



INTRODUCCION

Como trabajo adicional se presenta la construccion de un modelo de arteria caroétida
ACI de PVA + resina de algododn en base a la metodologia planteada por Brum y
Bernal [1] y un primer ejercicio de entrenamiento quirurgico de estos modelos con
respecto a los ensayos presentados por Egle [2] y sus modelos ex vivos. Estos
resultados son contrastados con la metodologia propuesta por Torres et al. [3, 4] en
este trabajo de grados para el modelo fisico de cardtida extra craneal sana,
evaluado, en su fluido dinamica por CFD y una prueba experimental por PIV. El
comportamiento fluido dinamico, es consecuente con la literatura previa sobre la
Velocimetria de Particulas de Imagenes por Ultrasonido (USPIV) [1, 5, 6, 7] vy el
comportamiento fisiologico del cuerpo humano obteniendo velocidades de hasta de
1.5 cm/s en la ramificacion externa del modelo de arteria carétida. Las técnicas
USPIV han sido ampliamente utilizadas para verificar las condiciones fluido
dinamicas de modelos arteriales, ademas, han permitido la validacion de modelos
computacionales CFD mediante computacion de alto rendimiento. El objetivo de
este capitulo es mostrar como algunos resultados de los modelos de arteria carétida
obtenidos por Torres et al [3, 4], tienen coherencia con una prueba experimental de
PIV en los modelos construidos fisicamente en el capitulo 3 [3].

MATERIALES Y METODOS

Construccion de un modelo de arteria cardtida extra craneal, con aneurisma
en su Ramificacién Interna (ACI)

Como parte del trabajo, se hizo la construccion de los moldes internos y externos
para una arteria carétida con un aneurisma ubicado en el ACI. Las dimensiones del
molde interno fueron de; 181.88 mm de longitud total, 62.53 mm para la
ramificacion interna, 64.35 mm para la ramificacion externa, el perimetro de
entrada para la arteria comun es de 33.54 mm Yy para las salidas de las arterias
internas y externas fueron de 20.19 mmy 18.73 mm, respectivamente; se reporta
ademas, que el semidiametro maximo del aneurisma es de 17.73 m, ver Figura
29. La metodologia de obtencion para estos moldes fue reportada en el Capitulo 3
de este trabajo de grado; para generar el aneurisma se utilizd la metodologia
planteada en el Capitulo 4.



Figura 29. Generacion de los moldes CAD interno y externo por Fusion360°; (a) modelo virtual obtenido de la
carotida extra craneal sana; (b) modelo virtual de la arteria carétida extra craneal con presencia de aneurisma
en su ramificacion interna ACI; (c) molde interno(alma) y externo(camisa) para la inyeccion de PVA + Algodon,
para la fabricacion de un biomodelo flexible (circulo de color rojo punteado se resalta el aneurisma).

Validaciéon basica del biomodelo fabricado en un procedimiento quirurgico
con suturas

Una prueba de entrenamiento quirdrgico para emular una practica de sutura con
dos implantes comerciales de DACRON® y PTFE, fue realizada por un médico
especialista voluntario de Montevideo (Uruguay) utilizando una seccion longitudinal
del modelo fabricado en el trabajo.

Validacion preliminar de los resultados numéricos obtenidos, con los
experimentales por PIVUS

Analisis numérico por CFD

Una primera comparacion con los resultados numéricos obtenidos por Torres et al
[4] y su modelo fisico de cardtida extra craneal sana [3] fue llevada cabo mediante
una prueba experimental por USPIV. El pre procesamiento, procesamiento y el post
procesamiento del estudio CFD fue el mismo utilizado que en [4] para que pudieran
compararse con la parte experimental de PIV. Estas condiciones son reportadas en
la Tabla 5.



Tabla 5. Parametros de simulacién en CODE SATURNE®

Propiedades de Fluido Condiciones de flujo
Presion F'e 4984.93 Pa Tipo de flujo Transitorio
referencia
Densidad 1000 Kg/m3 Modelo de Laminar

turbulencia

. Numero

Velocidad de 1m/s Maximo de 10
referencia .

Fourier
Viscosidad 1x1076 Pa.s Numero de 400
dinamica iteraciones
Temperatura 293.15°K Numero CFL 0.02
de referencia

Maxima
Yc?lc.)cldad 0.01 m/s variacion del 01
inicial paso de

tiempo

Los perfiles de velocidad obtenidos por CFD de [4] fueron comparados con respecto
a los perfiles de velocidad obtenidos por USPIV, estimando el porcentaje de error 'y
comparados mediante un grafico de columnas. Las regiones espaciales evaluadas
corresponden a la bifurcacion y a la ramificacion externa de la arteria carotida extra
craneal como muestra la Figura 30. Con respecto al comportamiento fisiologico real
de las arterias carétidas internas, se reporta que por este tipo de conductos se
encuentra entre los 9 cm/s y 25 cm/s [9, 10], superiores a las reportadas en este
estudio; no obstante, estas velocidades son mediciones en condiciones normales
de paciente, donde las presiones arteriales oscilan en 60 mmHg y 120 mmHg,
mientras que en este estudio las presiones oscilaron entre 7.04 mmHg y
67.74 mmHg para la diastole diastole y sistole respectivamente.
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Figura 30. Instantes temporales medidos en el estudio, que corresponden a los momentos t = 6s,t = 9s,
t = 12s,t = 15s, y se encuentran identificados por los circulos amarillos; en los circulos rojos se muestran
las regiones espaciales donde se realizaron las mediciones, la zona 1 corresponde a la bifurcacion, la zona 2
la ramificacion externa.

Montaje experimental para pruebas de evaluacion fluido dinamica por PIVUS

La fabricacién de los biomodelos tenia como objetivo, la evaluacion fluidodinamica
de la arteria carétida extra craneal mediante una prueba de USPIV. Para realizar
una comparacion del comportamiento de los perfiles de velocidad del ciclo pulsatil,
los instantes temporales seleccionados fueron t =6s,t=9s,t=12sy t=15s,
donde el primero y el tercero correspondian a los ciclos de sistole, y el segundo y el
cuarto a los ciclos de diastole.

Los modelos se conectaron a una bomba pulsatil programable (Universidad de La
Republica, Montevideo, Uruguay), utilizando tubos de silicio semirrigidos. Los
parametros de la bomba se variaron para controlar los numeros de Reynolds en la
entrada de los modelos de PVA. A lo largo de los experimentos, el numero de
Womersley se mantuvo constante, la configuracion también se equip6 con sensores
de presion aguas arriba y aguas abajo y se digitalizé utilizando un panel de
adquisicion de “National Instruments”. El modelo se sumergioé en un bafio de agua
para facilitar la impedancia acustica y para evitar la deformacién de los modelos por
su peso. La Figura 31 muestra el esquema de la configuracion experimental. El
montaje utilizado fue el mismo que se utilizé en las investigaciones de Brum y
Bernal [1].

El campo de velocidad del fluido fue medido por medio del uso de la Velocimetria
de Imagenes de Particulas por Ultrasonido (USPIV) y se utilizaron particulas
flotantes neutras de poliamida de 50 um de radio (DANTEC). Las imagenes



ultrasdénicas se adquirieron con un sistema programable interno y se usé una
secuencia de imagenes planas a 200 Hz. Se adquirieron seiscientas imagenes
utilizando una sonda de frecuencia central de 8 MHz (256 elementos, con
espaciamientos de 0.2). Esta técnica se probo6 para un Re = 1200, un W = 28 y un
periodo de la onda pulsatil de T = 6 s. El proceso de adquisicion de las imagenes,
fue el mismo que se utilizé en las investigaciones de Brum y Bernal [1]. Para el
analisis espacial de las imagenes, fueron implementados una serie de codigos de
desarrollo propio, en conjunto con algunos scripts de cédigo abierto en Matlab®
(Mathworks, Albuquerque, USA), disponibles también para “Phyton”, de la iniciativa
OPENPIV [8], para obtener los vectores de velocidad, necesarios para el analisis
fluidodinamico del sistema arterial del modelo de carétida.

Entrada
Sensor 2

Conducto
Retorno de gran

diametro

Modelo de Carétida Sana

Entrada *

Sensor 1

Valvula Anti- Contenedor de
retorno experimentacion

| Bomba
' Pulsatil

Cntenéd

Figura 31. Banco de pruebas para realizacion del USPIV, facilitado por la Universidad de la Republica de
Uruguay, mismo arreglo utilizado por Brum & Bernal [1]; en sus experimentos con arterias carotidas rigidas y
flexibles, en (a) se grafica el esquema idealizado para la realizacion de la prueba con ultrasonido; en (b) se
muestra el montaje real para OPIV, en el que se puede hacer USPIV cambiando el sistema de adquisicion 6ptico
por ultrasonido.
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La medicién de los valores maximos de presion en el fluido durante los pulsos fue
de 67.74 mmHg para la sistole y de 7.04 mmHg para la diastole, medidos con los
sensores ubicados aguas arriba (sensor 1) y aguas abajo (sensor 2), ver Figura 31.
Las imagenes de ultrasonido fueron obtenidas y procesadas, mediante un script
escrito en Matlab® (MathWorks, Albuquerque, USA), Anexo 1. La Figura 32
muestra como se hizo la adquisicion de datos mediante el uso del equipo de
ultrasonido.

Sonda de
ultrasonido Modelo de
Carétida s

Figura 32. Adquisicion de las imagenes de ultrasonido, la imagen de la izquierda es la representacion grafica
del proceso; la imagen de derecha muestra el montaje real, donde la sonda de ultrasonido esta ubicada, como
muestra la flecha azul, sobre el modelo carotideo indicado por la flecha roja.

RESULTADOS

Construccion de un modelo de arteria carotida extra craneal, con aneurisma
en su Ramificacién Interna (ACI)

Una vez obtenidos los modelos CAD, se imprimieron en 3D los moldes de la arteria
carotida con aneurisma en ACI en los que se inyecté PVA con el recubrimiento de
algodon como matriz de soporte, con la metodologia utilizada en el Capitulo 3, ver
Figura 33. Este modelo CAD, ademas, fue simulado en su fluidodinamica,
resultados reportados en el Capitulo 4.
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Figura 33. Modelo arterial fabricado con aneurisma ACI encajado en el molde externo (camisa); el circulo rojo
con linea punteada resalta el aneurisma.

Este modelo se fabricod, con el objetivo de usarse en futuros estudios, tanto en
mediciones fisicas como fluidodinamicas, para comparar el comportamiento
fisiolégico de arterias cardtidas sanas como la obtenida en el Capitulo 3 con
respecto a arterias carétidas con patologias clinicas, en este caso aneurismas,
descritas en el Capitulo 4.

Validacién preliminar del biomodelo fabricado en un procedimiento quirurgico
de suturas

Tanto el implante de DACRON® como el de PTFE fueron suturados sobre el modelo
de caroétida fabricado para emular una practica de sutura, ver Figura 34.
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Figura 34. Emulaciéon de una sutura de implante con los biomodelos fabricados: (a) la figura muestra un
reemplazo por implante vascular de DACRON® (flecha azul) en un segmento (flecha roja) del modelo fabricado
con la metodologia propuesta en [1]; la figura (b) muestra el reemplazo con un implante vascular genérico de
PTFE (flecha amarilla) en una seccién del modelo (flecha roja) fabricado [1]; (c) corresponde a una imagen
tomada de un estudio previo de entrenamiento por emulacién en modelos anatémicos ex vivo (flecha verde),
para incrementar el desempefio de residentes en una anastomosis vascular [2].

Finalmente, comparando el entrenamiento quirurgico de suturas de implantes en el
modelo ex vivo [2] con respecto al modelo fabricado en este estudio, se puede
observar que las suturas son similares en la forma de adhesion del implante a los
modelos utilizados, ver Figura 34.

Validacion experimental preliminar de los resultados numéricos obtenidos
con los experimentales por PIVUS

La Figura 35, muestra la adquisicion de los contornos de velocidades obtenidos por
CFD, en los instantes temporales t = 6s,t =9s,t =12syt = 15s.
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Figura 35. Contorno de velocidades en un ciclo pulsatil de sistole y diastole. Las flechas blancas en las imagenes
corresponden a las ubicaciones espaciales en las que se midieron los perfiles de velocidad para cada uno de
los instantes temporales; (a) corresponde al instante temporal t = 6 s para la primera sistole; (b) corresponde
al instante temporal t = 9 s para la primera diastole; (c) corresponde al instante temporal t = 12 s para la
segunda sistole; (d) corresponde al instante temporal t = 15 s para la segunda diastole.

Los perfiles de velocidad fueron obtenidos para los cuatro instantes de tiempo, en
la bifurcacion, zona 1, y al comienzo de la arteria ACE, zona 2, ver Figura 36, para
comparar como cambiaban las velocidades a medida que avanzaba el ciclo pulsatil.
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Figura 36. Zonas para la adquisicion de los perfiles de velocidad en la simulacion CFD: (a) se muestran las
lineas de velocidad para el instante t = 6 s correspondiente al primer ciclo de sistole; la zona 1 en rojo,
corresponde a la bifurcacion de la arteria carétida, mientras que la zona 2 en blanco, representa la entrada a la
arteria ACE; (b) corresponde a las lineas de velocidad para el instante temporal t = 9 s para la primera diastole;
(c) corresponde a las lineas de velocidad para el instante temporal t = 12 s para la segunda sistole; (d)
corresponde a las lineas de velocidad para el instante temporal t = 15 s para la segunda diastole.

Los perfiles de velocidad, son reportados en la Figura 37. En la Figura 37.a se
muestran los perfiles de la zona 1 que corresponden a la bifurcacién de la arteria
carotida, mientras que la Figura 37.b se muestran los perfiles de la zona 2 que
corresponde a la arteria ACE. Las velocidades de estos perfiles estan reportados
en m/s; en ambas zonas se analizaron los cuatro instantes de tiempo.
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Figura 37. Ampliacion de zona de interés para perfiles de velocidad para los diferentes instantes de tiempo
seleccionados en este estudio; (a) se grafican los perfiles de velocidad a la altura de la bifurcacion de la caroétida;
(b) se grafican los perfiles de velocidad a la altura de la arteria ACE.

La Figura 38 muestra la funcion pulsatil usada para este experimento, obtenida
mediante la aplicacion de un script de OPENPIV [8] y el cédigo desarrollado en el
Anexo 1.
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Figura 38. Funcién de velocidad pulsatil generada por el equipo de la Universidad de la Republica en Uruguay,
en los circulos amarillos se reporta la ubicacion de la sistole y en los verdes la ubicacion de la diastole.

Se obtuvo una funcién polindmica de la velocidad a partir de la interpolacion de los
puntos de la curva, que se muestra a continuacion,

y = 0.0008x° — 0.0305x° + 0.4163x* — 2.5398x3 + 6.5022x% — 4.5655x + 0,7431 (ec. 7)

La Figura 39, muestra la adquisicion de las imagenes de ultrasonido con el campo
de velocidad, coloreado en amarillo sobre este, en los instantes temporales t = 6 s,
t=9s,t=12sy t= 15s; ademas se muestra el analisis espacial de velocidades
adquirido mediante la implementacion de la técnica PIV. La sonda de ultrasonido,
instrumento de captura de las imagenes, tiene unas dimensiones de 3 cm de ancho
y 5 cm de largo; los ejes longitudinal y transversal de las imagenes se muestran en
esta escala. La funcion de pulsatilidad obtenida experimentalmente por USPIV es
comparable con la funcion de pulsatilidad obtenida del capitulo 4 [4].
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Figura 39. Secuencias USPIV de dos ciclos pulsatiles de sistole y diastole; las imagenes de ultrasonido en color
negro, muestran el campo de velocidades y las flechas amarillas muestran las recirculaciones presentadas
durante la diastole donde las velocidades son menores. Las imagenes de fondo blanco (a la derecha) ilustran
los vectores de velocidad presentados durante el ciclo pulsatii en diferentes instantes de tiempo. Las
dimensiones espaciales estan en cm y corresponden a las dimensiones de la sonda de ultrasonido.

Se tomaron mediciones de la velocidad para los cuatro instantes de tiempo, tanto
en la bifurcacion, zona 1, como al comienzo de la arteria ACE, zona 2, ver Figura
40.
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Figura 40. Zonas para la adquisicion de los perfiles de velocidad en las imagenes de ultrasonido, en la imagen
superior se muestran el campo de velocidad para el instante t = 6 s correspondiente al primer ciclo de sistole;
en la figura inferior se muestran los vectores de velocidad en cm/s; las zona 1, en rojo, corresponde a la
bifurcacion de la arteria ACC, mientras que la zona 2, en azul, representa la entrada a la arteria ACE.

Los perfiles de velocidad son reportados en la Figura 41. La Figura 41.a muestra
los perfiles de la zona 1, que corresponden a la bifurcacién de la arteria carétida,
mientras que la Figura 41.b muestra los perfiles de la zona 2 que corresponde a la
arteria ACE; las velocidades de estos perfiles estan reportadas en m/s.
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Figura 41. Perfiles de velocidad para los diferentes instantes de tiempo seleccionados en este estudio (a) se

grafican los perfiles de velocidad a la altura de la bifurcacion de la carétida; (b) se grafican los perfiles de
velocidad a la altura de la arteria ACE.

Los datos obtenidos fueron comparados y fueron graficados en un diagrama de
columnas como se muestra en la Figura 42.
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Figura 42. Grafico de columnas comparativo con los perfiles de velocidad para los diferentes instantes de tiempo
y las diferentes ubicaciones espaciales, seleccionados en este estudio.

Los perfiles de velocidad obtenidos por CFD fueron graficados con respecto a los
perfiles de velocidad obtenidos por USPIV estimando el porcentaje de error entre
ellos, los resultados se muestran en la Tabla 6. Estos perfiles de velocidad tuvieron
valores pico no superiores a 1.5 cm/s en la sistole, ver Figura 37 y Figura 41. Se
observaron mayores velocidades en la entrada de la arteria carétida CE, de tamano
radial mas pequefio, que en la bifurcacion. Se observa cémo estas velocidades
disminuyen al encontrarse con la pared, verificando la generacion de puntos de
estancamiento de flujo.

En la diastole las velocidades tendieron a cero, ver Figura 37 y Figura 41, y se
observaron recirculaciones, ver Figura 39. Las velocidades obtenidas son acordes
con las obtenidas por Brum y Bernal [1] en sus estudios con arterias aortas sanas
en condiciones a un Re = 1200, resaltando que el montaje para la prueba vy las
condiciones de medicién fueron las mismas utilizadas en este estudio [1]. En este
estudio se reportaron velocidades pico en la sistole de 7 cm/s un conducto que
soporta mayores presiones y velocidades.



Tabla 6. Porcentaje de error entre las velocidades obtenidas entre la simulacién por CFD y el experimento
realizado por PIV, para el primer ciclo de diastole y sistole.

Ubicacion Velocidad Velocidad Porcentaje de error el CFD y el
Espacial en enla enla PIV
el Modelo Sistole Diastole (%)
Arterial (m/s) (m/s)
Bifurcacién 0,0046 0,00023 i‘?m'e en la 7%
. ‘s ifurcacion
Simulacién
CFD Diastole en la
Tramo ACE 0,0147 0,00074 . -, 2%
bifurcacion
Bifurcacion 0,0043 0,00025 Sistole en la 8%
, ACE
Experimento
por PIV Diastole en la
Tramo ACE 0,015 0,00067 ACE 10%

Los resultados del CFD con respecto a los resultados alcanzados por el PIV tuvieron
unos errores maximos de hasta el 10% para el primer ciclo pulsatil ver Tabla 6. Los
siguientes ciclos pulsatiles los errores se incrementaron proporcionalmente, en
especifico para el ciclo de sistole de la ramificacion externa, ver Figura 42. No
obstante se observa en la Figura 37 y Figura 41, que el comportamiento del modelo
de experimental es bastante cercano al modelo computacional, por lo que se puede
considerar un modelo apropiado para realizar mediciones fisiolégicas cercanas a la
realidad del paciente.

CONCLUSIONES

Los perfiles de velocidad obtenidos tuvieron valores pico no superiores a 1.5 cm/s
en la sistole, se observaron mayores velocidades en la entrada de la arteria carétida
CE que en la bifurcacion, se concluye que velocidades disminuyeron al encontrarse
con la pared. En la diastole las velocidades tendieron a cero y son acordes a las
velocidades obtenidas por Brum y Bernal [1] en sus estudios con arterias aortas
sanas en condiciones a un Re = 1200, donde se reportaron velocidades pico en la
sistole de 7 cm/s.

Este tipo de modelos in silico son importantes para el aprendizaje clinico de
personal asistencial en formacion, puesto que no sélo son coherentes
anatomicamente, sino que ademas su comportamiento fluidodinamico, en bancos
de prueba reales, es coherente con la geometria producida por el método propuesto

en [3].



Con respecto al comportamiento fisioldgico real de las arterias carotidas internas,
se reporta que por este tipo de conductos se encuentra entre los 9 cm/s y 25 cm/s
[9, 10], superiores a las reportadas en este estudio, no obstante estas velocidades
son mediciones en condiciones normales de paciente, donde las presiones
arteriales oscilas en 60 mmHg y 120 mmHg, mientras que en este estudio las
presiones oscilaron entre 7.04 mmHg y 67.74 mmHg para la diastole diastole vy
sistole respectivamente.

Los resultados del CFD con respecto a los resultados alcanzados por el PIV tuvieron
unos errores maximos de hasta el 10% para el primer ciclo pulsatil ver Tabla 6, para
los siguientes ciclos pulsatiles los errores se incrementaron proporcionalmente para
el ciclo de sistole de la ramificacion externa de la arteria carétida. Este tipo de
modelos in silico son importantes para el aprendizaje clinico de personal asistencial
en formacion, puesto que no sélo son coherentes anatomicamente, sino que
ademas su comportamiento fluidodinamico, en bancos de prueba reales, es
coherente con la geometria producida por el método propuesto en [2]. La funcion de
pulsatilidad obtenida experimentalmente por USPIV es comparable y de
comportamiento similar a la funcion de pulsatilidad utilizada en el estudio numerico
CFD [4], por lo que los estudios computacionales y experimentales son
comparables.

La toma de imagenes de ultrasonido, fue dificil, debido a la ubicacion del biomodelo
arterial, al no estar en un solo plano la ubicacion de la sonda estuvo limitada y no
se pudo captar el perfil de velocidad para la arteria ACI, se recomienda en futuras
mediciones realizar un acople que permita mejorar la ubicacién espacial de la
sonda, para evitar problemas de adquisicion en la imagen.

Los modelos fabricados en el capitulo 3 fueron de hechos de PVA mas una matriz
de algoddn, la simulacién computacional del capitulo 4 fue elaborada unicamente
para el fluido, por lo que datos del comportamiento de la pared no pudieron
obtenerse. No obstante, una aproximacion analitica permitié conocer los esfuerzos
cortante de pared en ciertos puntos de la geometria y se reportan en el capitulo 4.
Trabajos previos de validacion experimental de velocidades en segmentos arteriales
como los de Brum y Bernal [1] reportan que las velocidades en segmentos con pared
rigida son mayores que los reportados en pared flexible, indicando que es probable
que se presenten recirculaciones en cuanto se desarrolla el ciclo cardiaco,
generando asi puntos de estancamiento.

El comportamiento fluidodinamico, es consecuente con la literatura previa sobre la
Velocimetria de Particulas de Imagenes por Ultrasonido (USPIV) [5, 6, 7, 1] vy el
comportamiento fisiologico del cuerpo humano obteniendo velocidades de hasta de
1.5 cm/s en la ramificacion externa del modelo de arteria carétida. Las técnicas
USPIV han sido ampliamente utilizadas para verificar las condiciones



fluidodinamicas de modelos arteriales, ademas, han permitido la validacion de
modelos computacionales CFD mediante computacion de alto rendimiento.

La toma de imagenes de ultrasonido, fue dificil, debido a la ubicacion del biomodelo
arterial, al no estar en un solo plano la ubicacion de la sonda estuvo limitada, y como
se observa en las Figura 32, no se pudo captar el perfil de velocidad para la arteria
ACI, se recomienda en futuras mediciones realizar un acople que permita mejorar
la ubicacion espacial de la sonda, ver Figura 31, para evitar problemas de
adquisicion en la imagen.
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Capitulo 6

Trabajo a Futuro

6.1 Lineas de trabajo a futuro

Este trabajo de grado es un punto de partida para el futuro estudio de diversas
patologias y anatomias de un paciente, no solo cardiovasculares sino en otras
areas. Esta metodologia incluye el procesamiento de imagenes médicas,
fabricacion de biomodelos y el analisis mediante técnicas numeéricas, resaltando el
uso de herramientas libres en diferentes etapas. Algunas lineas de trabajo futuro
son:

* Generar un sitio web que cuente con un repositorio de anatomias tanto
virtuales como fabricadas con diferentes patologias y segmentos
anatomicos.

* Validar experimental los resultados computacionales obtenidos del presente
trabajo mediante técnicas de PIV ultrasdnico y el uso de camaras de alta
velocidad.

* Implementacion de casos numéricos que involucren tanto el movimiento de
pared como el comportamiento no newtoniano de la sangre con condiciones
fisiologicas reales. Estos estudios se podrian desarrollar mediante casos
Fluido-Estructura, Fluido-Particula y métodos multi escala con el uso de
computacion de alto rendimiento HPC.

* Validar estos modelos para emular el entrenamiento quirdrgico clinico de
residentes y personal asistencial.

Se recomienda contar con una carta de intencion de la institucion médica que
proporciona las imagenes diagndsticas. Esta carta de compromiso facilitaria el
acceso a los datos del paciente de manera anénima. Este estudio al no contar una
carta de compromiso por parte de la institucion, solo permitié obtener una donacion
con un conjunto de imagenes de paciente limitada.

Un referente de este trabajo futuro es el “Vascular Biomechanics and Biofluids
Laboratory” de la Universidad de Texas dirigido por el PhD Ender. A Finol.



ANEXO 1

Scripts de Matlab Para la Obtencion de Series de Imagenes Para Analisis PIV
-Script 1-

% Funcion para la visualizacion y obtencion
% de cuadros de imagenes para correr el analisis
% PIV
% Bmode: Matriz de adquisicion de datos de la secuencia de imagenes de ultrasonido
%Normalizacion de los datos adquirido por el equipo de ultrasonido “Bmode”
Bmode=20*log10(abs(IQS/max(max(max(IQS)))));
figure;
%Visualizacién de los datos adquirido por el equipo de ultrasonido “Bmode”
%cada imagen se carga mediante la implementacion de un ciclo “For”
for i=1:501
imagesc(Bmode(:,:,i),[-50 0]) %Creacion de la imagen con limite espacial

colormap(gray) %Escala de grises

pause(.1) %Pausa para la visualizacion

axis on %Activacion de los ejes

refreshdata(h,'caller")

drawnow %Dibujo de los ejes

F(i) = getframe(gcf); %Funcion para guardar cada imagen de la serie
end
%Creacion de un video en “.avi” a partir de las imagenes guardadas en el
%imagesc

v = VideoWriter('PIVUS.avi','Archival');
v.FrameRate = 36; %Tiempo de muestreo de video
open(v)
writeVideo(v,F) %Funcion para crear el video
close(v)
%Generacion de secuencia de imagenes a partir del video, para el analisis
%dimensional por PIV
video = VideoReader('PIVUS.avi.mj2"); %Lectura del video
OutVideoDir = 'MAGESEQUENCES"; %Generacion del directorio para guardar las
imagenes
%Ciclo “for” para la obtencion de imagenes usadas para correr el analisis PIV.
mkdir(OutVideoDir);
for i = 1:video.NumberOfFrames
img = read(video,i);
baseFileName = sprintf('%d.png', i); % e.g. "1.png"
fullFileName = fullfile(OutVideoDir, baseFileName);
imwrite(img, fullFileName);
end
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-Script 2-

% Funcion para la visualizacion y obtencion
% de cuadros de imagenes para correr el analisis
% PIV y para superponer el campo de velocidades sobre el video y las
% imagenes
% Bmode: Matriz de adquisicion de datos de la secuencia de imagenes de ultrasonido
dz=(param.prof(2)-param.prof(1))/size(BmodePIV,1); %Carga el campo de velocidades
xBmode=[0:size(BmodePIV,2)-1]*param.pitch;
zBmode=dz*[0:size(BmodePI1V,1)-1]+param.prof(1);
amp=1; % Factor para amplificar campos de velocidades
xcampos=param.pitch*x;
zcampos=param.prof(1)+dz*z;
dvx=param.pitch*1e-1*param.FPS*amp; % Escala para calculo de vx [cm/s]
dvz=dz*1e-1*param.FPS*amp; % Escala para calculo de vz [cm/s]
t=[0:size(BmodeP1V,3)-2]/param.FPS; % Tiempo en [s]
[ m n]=size(vx);
Mcampos=M_PIV(z,x,:); % mascara para los campos
%Visualizacién de los datos adquirido por el equipo de ultrasonido “Bmode”
%cada imagen se carga mediante la implementacion de un ciclo “For”
cont=1;
[X Z]=meshgrid(xcampos,zcampos);
for i=1:size(BmodeP1V,3)-1

h=figure(1);

imagesc(xBmode*0.1,zBmode*0.1,BmodePIV(:,:,i)) %Creacion de la imagen con limite
espacial

colormap(gray);

caxis([0 1])

axis on

axis equal

axis tight

hold on
quiver(xcampos(1:1:end)*0.1,zcampos(1:1:end)*0.1,dvx*Mcampos(1:1:end,1:1:end,i).*vx(1
:1:end,1:1:end,i),dvz*Mcampos(1:1:end,1:1:end,i).*vz(1:1:end,1:1:end.,i),'y"); % Labels para
las imagenes
%del video

xlabel('Z (cm)','Fontsize',15),ylabel('r (cm)','Fontsize',15)

axis([xBmode(1) xBmode(end) zBmode(1) zBmode(end)]*0.1)

hold off
F(i) = getframe(gcf); %Funcion para guardar cada imagen de la serie
end

%Creacion de un video en “.avi” a partir de las imagenes guardadas en el
%imagesc

v = VideoWriter('PIVUS_P50_R1200_Campos_2','Archival’);
v.FrameRate = 36; %Tiempo de muestreo de video

open(v)

writeVideo(v,F) %Funcion para crear el video
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close(v)

%Generacion de secuencia de imagenes a partir del video, para el analisis
%dimensional por PIV
video = VideoReader('PIVUS_P50_R1200_Campos_2.mj2"); %Lectura del video
OutVideoDir = 'TMAGESEQUENCESZ3'; % Generacion del directorio para guardar las
imagenes
%Ciclo “for para la obtencion de imagenes usadas para correr el analisis PIV.
mkdir(OutVideoDir);
for i = 1:video.NumberOfFrames
img = read(video,i);
baseFileName = sprintf('%d.fig', i); % e.g. "1.png"
fullFileName = fullfile(OutVideoDir, baseFileName);
imwrite(img, fullFileName);
end
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ANEXO 3

Carta de Pasante de Post doctorado UPB Miguel Bernal Restrepo

Medellin, 23 de Febrero de 2017

A QUIEN CORRESPONDA
Asunto: Trabajo de grado de maestria del estudiante Sebastian Torres Montoya

Por medio de la presente me permito informar, que el desarrollo del trabajo de grado de
maestria del ingeniero Sebastidan Torres Montoya con identificado con el ID 000324633;
relacionado con el proyecto de mi pasantia post doctoral en la Universidad Pontificia
Bolivariana sede Medellin, “Evaluacién de las propiedades mecanicas y del flujo
sanguineo en segmentos arteriales con arteriosclerosis y de sustitutos artificiales para
arterias”, con radicado 5488-01/16-04 en el marco del programa de Colciencias “Es tiempo de
volver”’; ayudé al cumplimiento del objetivo “Desarrollar modelos fisicos anatémicos de
arterias utilizando latex, uretano o Polivinilo Alcohol que permitan evaluar los efectos de
variaciones morfolégicas en el flujo sanguineo y las propiedades mecanicas (a través de
la propagacion de ondas de cizalla)”.

Quiero destacar que uno de los objetivos en cuanto a formacion de personal de mi proyecto de
post doctorado era la vinculacion de un estudiante de maestria. Para esto se vinculo al al
ingeniero Sebastian cumplié ayudo en el desarrollo del objetivo anteriormente mencionado y
quein ejecuto las tareas asignadas. Por eso manifiesto mi conformidad con su trabajo de grado
e informd, en lo que respecta a los objetivos de mi pasantia post doctoral, que no solo cumplio
con todas las responsabilidades asignadas sino que ayudo en el desarrollo del proyecto de
post doctorado facilitando la obtencién de este objetivo.

Gracias por su atencion prestada,

Cordialmente,

Miguel Bernal Restrepo,

CC. 71318982

Ingeniero Biomédico Universidad EIA/Universidad CES, PhD Clinica Mayo, Post Doc
Universidad Pontificia Bolivariana.



