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Resumen

En este trabajo se pretende explicar de qué manera algunos parametros
geométricos pueden afectar al desarrollo y peligrosidad de un aneurisma de
aorta abdominal (AAA). Para ello se plantea una simulacién en bloque de un
AAA que varia su geometria de forma aleatoria dentro de un intervalo de
viabilidad.

A partir de esta simulacion (mediante Computational Fluid Dinamics), se
construirda un modelo de orden reducido (ROM) que permitira obtener los
parametros de salida con un minimo coste computacional.

Palabras Clave: CFD, Aneursima, ROM, AAA.

Abstract

The aim os this study is to evalute the influence of some geometric parameters
on the developement and risk level of an Abodminal Aortic Aneurysm (AAA). In
order to achieve this goal, a parametric random group simulation
(Computational Fluid Dinamics) is run within the limits of the biological reality
of aneurysms.

The results of this simulation will help to build a reduced order model (ROM)
capable of extracting output parameters without the need of high
computational power.

Key words: CFD, Aneurysm, ROM, AAA.
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1. Introduccidn y objetivos

En este apartado se pretende dar una idea general de las caracteristicas de los
vasos sanguineos, del concepto de aneurisma, asi como de los tratamientos
posibles. Por otra parte, se presentara las investigaciones mas influyentes en
los dltimos anos en este ambito, sirviendo como ejemplo para afianzar
conceptos basicos de simulacién CFD.

1.1. La arteria Aorta Abdominal.

La arteria Aorta se trata de un vaso sanguineo de unos 15 a 18 cm de longijtud
y 15 a 25 mm de diametro encargado de abastecer de sangre oxigenada del
corazon a todos los 6rganos. Se encuentra centrada en la zona abdominal
posterior, y conforma la parte inferior de la aorta descendente (siendo la
superior la aorta toracica).

as arterias ATICHAs IENICas interiores Rama recurrente

Artetias suprarrenales superiores
| osofago

Arteria suprarrenal media

Arteria mesentérica

1 renal izgurerda

esticulares

Pared abdominal Ligamento
anterior (reclinada — (poraon ol
SXiemaproninga hacia abajo) arteria umby

Arteria pudends

FIGURA 1 .ANATOMIA DE LA AORTA ABDOMINAL (NETTER 2018)
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En cuanto a su estructura, estos vasos sanguineos de gran tamano (tanto
arterias como venas) estan compuestos por tres capas de diferente
composicion, que resultan claves para comprender la funcionalidad del vaso
como un amortiguador del puso cardiaco.

A continuacion, se realizarda una ligera descripcion las diferentes capas
partiendo de la mas interna hacia la mas externa(Richard E Klabunde 2012):

Intima: Compuesta de células que permiten el intercambio de nutrientes, esta
en contacto directo con torrente sanguineo (en la figura 2 se denomina lumen
al espacio “vacio” por el que circula la sangre). Se encuentra separada de la
siguiente capa por una lamina de tejido conectivo, en caso de ser vasos muy
grandes como la arteria.

Media: Compuesta esencialmente por células musculares lisas, colageno y
elastina. Es muy importante ya que otorga al vaso propiedades mecanicasy la
capacidad de adaptarse a distintas situaciones de presion modificando entre
otros parametros la seccion de paso.

Adventitia: Separada de la capa anterior por la capa laminar externa, se
conforma de colageno, fibroblastos (encargados de mantener la matriz
extracelular), nervios, y una red de vasos que circula de forma paralela al
torrente principal, y que sirve de suministro para las diferentes capas (sobre
todo células musculares lisas).

Adventitia

Collagen
Media Fibroblasts
Smooth muscle \Vasa vasorum
Collagen Nerves
Elastin
Intima
Endothelium

FIGURA 2. SECCION DE UN VASO SANGUINEO. (RICHARD E KLABUNDE 2012)
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En la diferente proporcion de los componentes de las diferentes capas, y del
tamano de las mismas, residen las diferencias entre los distintos tipos de vaso.
En el caso que nos incumbe, la arteria aorta destaca por su reducida
concentracion de células musculares lisas frente a una mayor presencia de
elastina. Es precisamente esta proporciéon la que permite a la arteria
amortiguar la diferencia de presion del pulso aumentando su seccion de paso.
Esta caracteristica se ve afectada con la edad, como por otras enfermedades,
aumentando la diferencia entre picos de presion, pero no la presion media, que
solo depende del pulso cardiaco.(Richard E Klabunde 2012)

Tipo de vaso Diametro Funcion

Aorta 25 Amortiguamiento de
pulso y distribucion

Grandes arterias 1.0-10.0 Distribucion

Arterias pequenas 0.2-1.0 Distribucion y
resistencia

Arteriolas 0.01-0.2 Resistencia (regulacion
del caudal/presion)

Capilares 0.006-0.010 Intercambio

Vénulas 0.01-0.20 Intercambio y colecta

Venas 0.2-10.0 Capacidad (volumen
sanguineo)

Vena Cava 35 Colecta

En la tabla se exponen tipos de vasos sanguineos, diametros y funcion de una
manera orientativa.

Mas adelante se profundizara mas en como afecta la presion pulsatil a las
paredes arteriales, pues resulta basico en el proceso de nacimiento y desarrollo
de los aneurismas.

11
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1.2. Aneurisma. Tipos y AAA Sacular.

El aneurisma es un abultamiento local y permanente de la pared vascular
(arterial o venosa) de al menos el 50 por ciento del calibre del vaso. Aunque
puede aparecer en cualquier vaso, es mas comun encontrarlo en arterias.
Debido a la gravedad de las consecuencias clinicas, entre ellas aparicion de
coagulos o ruptura hemorragica, resulta de gran relevancia médica.

Aorta normal Aorta con un gran
aneurisma abdominal

FIGURA 3. LOCALIZACION DE UN ANEURISMA

Se puede realizar una clasificacion en base a su ubicacion, forma y causa.

Ubicacion

Pudiendo aparecer en cualquier vaso sanguineo (bazo, piernas, rinones ...),
destacan los aneurismas cerebrales y adrticos. Los primeros puesto que pasan
desapercibidos en su fase de crecimiento, pero al romper tienen consecuencias

muy graves, o incluso letales. Los segundos porgue son los mas comunes y son
mas facilmente diagnosticables y tratables.

Forma

Fusiformes: Representan un abombamiento de la pared vascular, es comun
gue parezcan en grandes vasos como la aorta, distorsionan el flujo aguas abajo
de la protuberancia.

12
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Saculares: Mas comunes en vasos de pequeno calibre, tienden a llenarse de
coagulos debido a su forma esférica y por tanto a un mayor tiempo de
residencia de la sangre que entra en el aneurisma.

Disecantes: También conocidos como pseudoaneurismas puesto que no
conciernen las 3 capas de las paredes vasculares, tienen origen en una
diseccion de la arteria. Este fendmeno consiste en la separacion de las capas
como consecuencia de un trauma provocado por una operacion quirlrgica
pasada o0 un golpe. La sangre comienza a fluir lentamente entre las capas
formando coagulos que se acumulan en una formacion parecida a un
aneurisma, aunque el flujo de sangre no se ve tan alterado como en un
aneurisma real, ni evoluciona tan rapidamente.

Causa

La causalidad es muy variada y depende de la formay ubicacion del aneurisma.
Asi como la sintomatologia de un aneurisma cerebral sacular se agudiza en
gran medida con la presion, no es tan evidente con los aorticos abdominales
(generalmente fusiformes).

En lineas generales, son mas propensas a desarrollar un aneurisma las
personas con: edad avanzada, hipertension, exceso de lipidos en sangre,
obesidad, diabetes, o fumadoras (MUSC 2019).

Aunque el origen no es del todo evidente, se piensa que puede tener origen en
la arterioesclerosis (endurecimiento y rigidizacion de la pared arterial) y en
algunas otras enfermedades relacionadas con el envejecimiento, siendo mas
criticas en hombres (como la arteritis de células gigantes, que inflama la pared
arterial reduciendo la seccion de paso).

Los sintomas tipicos de un aneurisma dependen en gran medida de su
ubicacion. Sobre el aneurisma que aqui se trata, suele venir acompanado,
cuando alcanza un tamano considerable, de un dolor prolongado en la zona del
pecho y abdomen, asi como el area lumbar e incluso la ingle.

13
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Disecante fusiforme Sacciforme

FIGURA 4. TIPOLOGIA DE LOS ANEURISMAS

1.3. Repaso historico de tratamientos.

El primer paso para poder comenzar a tratar un aneurisma es localizarlo.
Detectar la presencia de los sintomas antes mencionados, se puede recurrir a
procedimientos de diagnéstico por imagen como Tomografias Computerizadas,
MRI, Ecocardiograma, Arteriografia o Ecografia.

Existen medidas de control y vigilancia como revisiones periddicas del tamano
mediante ultrasonidos, medicacion contra la hipertension o la hiperlipidemia, y
la recomendacion de adoptar un estilo de vida fuera de riesgo.

En caso de que esto sea insuficiente se recurrira a la cirugia para prevenir la
ruptura del aneurisma. A continuacion, se realizara un repaso historico desde
los primeros métodos hasta la actualidad (Schanzer y Messina 2012).

En 1888 se realiz6 la primera operacion abierta uniendo desde dentro del saco
las dos ramas del aneurisma. El perfeccionamiento de esta operacion le valiod
el Nobel a Alexis Carrel anos mas tarde, abriendo camino a las prétesis con
nuevos métodos de unién vascular. Dubost termind por unir estas dos técnicas
habilitando la introduccion de una bioproétesis que sustituiria al aneurisma, que
hasta la fecha solo habia sido aislado.

Para realizarla, se debe cortar temporalmente el flujo en la zona a tratar
pinzando las ramas de la aorta aguas abajo y aguas arriba. A continuacion, se
realiza una incision en el saco y se introduce la proétesis. Por ultimo, se envuelve
en saco alrededor de la prétesis y se liberan las pinzas. Desde entonces este
tipo de operacion abierta no ha sufrido grandes cambios mas alla de los propios
avances tecnologicos del utillaje.
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Top end sutured

FIGURA 5. TECNICA DE DUBOST CON PROTESIS

En 1991 Juan Parodi revolucioné el tratamiento con una solucién quirlrgica
endovascular poco invasiva.

La tecnologia permite introducir la protesis sin necesidad de cortar el torrente
a través de catéteres. Estos introducen el stent y lo posicionan para que mas
tarde se expanda ajustandose a la pared arterial y aislando el aneurisma.

Desde entonces el llamado EVAR (Endovascular Aneurysm Repair) ha ido
ganando terreno a la cirugia abierta, superando la cifra del 70% de las
operaciones realizadas en 2016 por este método.

Endovascular aneurysm repair (EVAR),
abdominal aortic aneurysm (AAA)

aneurysm

Catheters

Stent-graft released Stent-graft in place
from catheter
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FIGURA 6. TECNICA EVAR

1.4. Estudio hemodindmico mediante CFD.

En este apartado se enunciaran algunas de las variables que influyen en la
simulacion de flujos sanguineos.

Para empezar, se puede hacer una distincion entre los fluidos newtonianos y
no newtonianos. Si consideramos el segundo, su viscosidad se vera alterada
con la temperatura y el esfuerzo cortante que se esté aplicando sobre él,
mientras que, si consideramos nuestro fluido newtoniano, la viscosidad
permanecera constante.

Otro parametro importante en una simulacion son sus condiciones de contorno.
Se puede realizar una determinacién personalizada por paciente, o bien se
puede intentar realizar una aproximacion sin la necesidad de realizar un
estudio hemodinamico en quiréfano.

Continuando en esta linea, el perfil de velocidades tiene gran influencia en el
resultado final, pues se trata de flujo laminar. Asi se presentan varias opciones,
gue se adoptaran en funcién de la capacidad computacional y de la precision
que se requiera. La primera opcion es tomar una velocidad uniforme a la
entrada, como la media de la velocidad real, o la velocidad en el centro del
lumen. Otra opcidn es suponer una entrada parabdlica que, si bien sabemos
que no representa la realidad fielmente, supone una aproximacion
generalizada valida en algunos casos. Por ultimo, cabe destacar el estudio de
Womersley (Hale, Mcdonald, y Womersley 1955), quien desarrolld un perfil
mucho mas fiel a la realidad, teniendo en cuenta la variacion de la presion en
el tiempo, aunque con un coste computacional mayor. Asi se puede diferenciar
la presion maxima durante el periodo de sistole o contraccion cardiaca, y la
presion minima o diastole al final del periodo de expansion cardiaca.

Para finalizar, es muy importante la interaccion fluido-sélido para entender
como cambia el flujo en funcién de las condiciones del paciente. De esta forma,
las propiedades mecanicas que pueda ofrecer la arteria son claves en el
modelado individualizado por paciente del vaso, teniendo en cuenta su
estructura interna y enfermedades asociadas como la arterosclerosis.

Este es el campo de estudio computacional que ha tenido mayor relevancia
recientemente, pues la capacidad computacional es mayor y mas accesible.
Ademas, es de especial interés tras la puesta en practica de métodos como el
EVAR, cuyo éxito depende de la facilidad con la que el stent se mantenga en su
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posicion dentro del vaso aneurismatico. Sin embargo, no se estudiara este
campo en el presente TFG, por falta de tiempo y recursos computacionales.

1.5. Aplicacion de CFD en aneurismas, antecedentes.

A continuacion se presenta un repaso historico de alguno de los estudios mas
importantes en el campo de investigacion que aborda este proyecto (MA 2013).

Shahcheragh (2002) estudié un modelo de flujo pulsatil tridimensional en la
arteria aorta. Los resultados, tras introducir un flujo de velocidad de entrada
uniforme, confirmaron que el modelo de Womersley de 1995 se ajustaba mas
al perfil de velocidad y al esfuerzo en la pared aguas abajo, que la clasica forma
parabdlica.

En el mismo ano, Morris también estudio un modelo parecido al anterior, pero
con diferentes intenciones. El estudio contemplaba ambos flujos uniformes y
variables, resultando en la presencia de flujos reversos durante la deceleracion
maxima. Concluy6 con que flujos uniformes no eran capaces de estimar estas
recirculaciones con precision.

Finol y Amon, en el ano 2001, estudiaron un modelo 2D axilsimétrico que
consistia en un flujo pulsatil de perfil de velocidades no uniforme, y en
condiciones newtonianas con objeto de estudiar el esfuerzo cortante de pared
(WSS). Situaron los puntos de mayor WSS en la entrada y salida del aneurisma,
y en el tiempo de maxima presion sistdlica. Dos anos mas tarde ampliaron el
estudio en un modelo 3D real, simplificando la entrada a un flujo uniforme.
Afirmaron que el maximo WSS se encontraria aguas arriba del final del
aneurisma y es 64 veces mayor que el habitual de la aorta.

Kose en 2006 desarrolld6 un método para personalizar las condiciones de
contorno a cada paciente, obteniendo mejores aproximaciones que las usadas
anteriormente. Sin embargo, esta técnica necesita imagenes por resonancia
magnética encareciendo mucho la simulacion.

Raghavan y Wedster en 1998 destacaron la influencia de la asimetria de los
aneurismas en el WSS, asi como la posibilidad de una cierta independencia del
diametro del aneurisma y la probabilidad de ruptura.

Fillinger en 2002, ademas de llegar a conclusiones parecidas a las de Finol y
Amon, estudio la relacion entre el diametro del aneurisma'y el riesgo de ruptura
de la misma, quitando importancia al factor geométrico y destacando el WSS
como principal factor de ruptura. De esta forma propusieron un analisis no
invasivo del WSS para cada paciente como diagnostico fiable de riesgo.
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Como conclusion, Reeps en 2010 quiso comprobar la validez de los modelos
simplificados frente a los personalizados por paciente. Tras comprobar la
aparicion de picos imprevisibles de esfuerzos en los modelos simplificados,
acabd redundando en la importancia del modelado por resonancia magnética,
aunque siendo consciente del coste monetario y computacional que eso
conlleva. Se han llevado a cabo otros estudios de gran relevancia en la ultima
década, pero han centrado su atencion en los stent y la interaccion solido-fluido
en el analisis, algo que no es objeto de estudio en este trabajo.

1.6. Justificacion del Trabajo de Fin de Grado. Objetivos.

La simulacion mediante CFD ha sido objeto de estudio desde la época de los
90 en su aplicacion a la medicina, desde las primeras simulaciones de
Womersley, al estudio del stent mediante la interaccion sélido-fluido mas
actual.

En este proyecto se pretende sentar las bases para una herramienta rapida de
diagnostico de aneurismas de aorta abdominal que evite la operacion
prematura, o la ruptura evitable. Para ello, se abordaran los siguientes
objetivos:

I.  Creacion de modelos parametrizados de aneurismas de aorta
abdominales.
II.  Simulacion CFD de aneurismas de aorta abdominales.
lll.  Analisis de resultados.
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2. Desarrollo del TFG

En este apartado se expone el trabajo realizado, comenzando con un repaso
de la técnica detras de las simulaciones CFD, concretando en las simulaciones
del flujo sanguineo. Mas adelante se presentaran los casos de estudio,
explicando como y por qué se disenaron los modelos. Por Gltimo, se pasara a
analizar los datos resultantes de las simulaciones en blogue, si estos encajan
0 no con lo esperado y las conclusiones que podemos extraer sobre los
resultados.

2.1 Metodologia

Las simulaciones CFD se basan en la discretizacion del espacio de trabajo en
divisiones llamadas celdas, en las que se evaluaran las ecuaciones que rigen
el comportamiento de los fluidos. Para poder comprender el funcionamiento de
estas simulaciones es, por lo tanto, necesario conocer las férmulas y los
métodos de discretizacion que se han utilizado.

2.1.1 Ecuaciones de transporte

Partimos de la ecuacion general de transporte de Reynolds aplicada a un
volumen de control, que en este caso sera cada una de las celdas del mallado
de nuestra arteria, que se mostrara mas adelante.

dB

d [ ' .
— = — 3 5} . S
gt di‘,[t;p' G"V+‘/Sp_ {F‘R n)d

sys
EcuAciON 1. ECUACION DE TRANSPORTE DE REYNOLDS.
Si bien en CFD es util generalizar el transporte de una cierta propiedad como el

aporte de un término fuente o de generacion intrinseca al volumen de control,
mas el aporte de un término convectivo.

Ambos términos se pueden escribir de manera generalizada:

grﬂ. = /rgvg'}ds
g
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ECUACION 2. TERMINO FUENTE
S{.‘.?l — /.Sm dv
Jy

EcuAcION 3. TERMINO CONVECTIVO

Donde :

e @ es equivalente a f.
o [® representa la forma de transporte convectivo de la propiedad ®.
e SO representa la generacion de la propiedad por unidad de volumen.

lgualando la ecuacion general de transporte a la suma de los dos términos
expuestos en el parrafo anterior, y transformando las integrales de superficie
en integrales de volumen con la aplicacion del teorema de gauss, resulta una
expresion generalizada de esta forma:

9 (p9)
ot

EcUACION 4. EXPRESION GENERALIZADA DE LA ECUACION GENERAL DE TRANSPORTE

+V - (pdV) =Sy + V- (T,V6)

Si particularizamos esta expresion con distintos propodsitos, obtenemos las
ecuaciones que resolveremos tras haber sido discretizadas en cada celda:

I3 P

5 TV (pV)=0

EcuAciON 5.CONSERVACION DE MASA

0 Efr” LV (V) = V- (uVV) — VP + pfm

ECUACION 6.CONSERVACION DE CANTIDAD DE MOVIMIENTO

a(ph)
at

LV . (pVh) =V (ivh) + S
Cp

EcUACION 7.CONSERVACION DE LA ENERGIA
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Entre estas tres cabe destacar la importancia de la ecuaciéon de conservacion
de la cantidad de movimiento en un fluido viscoso como la sangre, y a fin de
estudiar el esfuerzo cortante en la pared arterial que en Ultima instancia sera
determinante para la evolucion del aneurisma.

2.1.2 Método de resolucién y discretizacion

Se utilizara el método de volimenes finitos. Este método evalla cada una de
las ecuaciones previamente linealizadas, en cada una de las celdas en las que
se ha dividido el volumen sujeto a estudio.

De entre las formas de resolucion disponibles en Fluent, se ha elegido el
calculador basado en la presion, o PBS (Pressure-Based Solver). Este modelo,
resuelve el sistema de ecuaciones de cantidad de movimiento y masa de forma
acoplada, resolviendo de forma secuencial el resto de ecuaciones de interés
(energia, especies...).

Por otra parte, para poder realizar un correcto acoplamiento de propiedades
complementarias como son la presion y la velocidad es necesario un
desplazamiento de la identidad de las celdas. De esta forma, los centros de las
caras de una celda conformaran los centros de las celdas donde se evaluara la
presion en una misma posicion.

7
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FIGURA 7. DiscreTIzACION SIMPLE
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Este esquema de discretizacion (Figura 7) para el acoplamiento presion
velocidad se denomina SIMPLE, es el mas utilizado por su adaptabilidad a un
gran nimero de situaciones, y sigue el siguiente esquema:

Inicio
= l Suposiciones: p®, u®, v, 9"
v

Paso 1; Resobeer las ec, de momento
au, = 2a u +(p,-p)ay+b

av,=2a v +(p-g)ax+b

v
Y
Pasa 2: Resolver la ec. de comecchon para la presion

a.p, =E|1 ., *h

I

. Paso 3: Corregir presian y velocidades [

Fijar en
_ - p=p +p
P =p.u=u _ i ]l
u,=u, +d \p_—p )Ay
v =v,p =g ve mw; +d; | p p.]"u

l Pou, v, I,D'.

Paso 4: Resolver otras ecuaciones de tramporte

? a, = Eﬂ b+ h+

Mo - e

< iCorwergencia? >

- -
s o~

|'i.i

F Y

\_ Fini

FIGURA 8. DIAGRAMA DEL PROCESO DE CALCULO MEDIANTE CFD

En una primera aproximacion se utilizé el algoritmo de acoplamiento SIMPLE,
puesto que es mas ligero y de convergencia mas directa. Una vez que se
comprobo que el sistema convergia sin problemas, se implanté el que seria el
método definitivo: Coupled.

Esquemas segregados (como el SIMPLE) resuelven las ecuaciones de
momento y las de correccion de presion por separado, resultando en un método
de lenta convergencia, especialmente en sistemas transitorios como el que
estamos tratando. Por otra parte, el esquema acoplado (Coupled) resuelve las
ecuaciones de momento y de continuidad en un solo paso, definiendo los
gradientes de presion de manera implicita en las ecuaciones de momento, y
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generando también una discretizacion implicita del flujo masico por cara. Con
esto, y ajustando los parametros de discretizacion espacial que se detallaran a
continuacion se consiguidé reducir los residuales hasta 10”-3 y aumentar
también la velocidad de ejecucion y convergencia, incluso con time steps muy
grandes.

e Discretizacion espacial (ANSYS, s. f.)
o Gradiente: Minimos cuadrados basado en la celda. Este método
define el gradiente de una propiedad, a lo largo del vector que
une los centros de dos celdas colindantes, de la siguiente forma:

(V@)eo - Ari = (dei — Pen)

FIGURA 9. VECTORES SOBRE LOS QUE EL GRADIENTE ES DEFINIDO

De esta forma la geometria de ambas celdas es muy importante para
definir el gradiente, puesto que modificara el laplaciano del vector ri.

Si bien es cierto que no suele ser el modelo mas recomendado para
mallas tetraédricas-triangulares como la utilizada aqui, ha demostrado
ser estable, y asegura una mayor precision que otros métodos mas
sblidos, pero mas aproximados basados en valores nodales
dnicamente.

o Presion: Segundo orden. Los valores de la presion se calcularan
a través de la siguiente expresion:

drsou =¢ +Ve-7

EcuAcION 8.CALCULO DE PRESION SOU
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Donde “¢” es valor de la presion en el centro de la celda, y su gradiente
esta referido a la celda aguas arriba de la actual. “r’ es el vector que
une la celda aguas arriba y la celda actual. (SOU= Second Order Upwind)

o Momento: Segundo orden. Calculado de la misma manera que la
presion.

e Formulacion del transitorio:

o Implicita de primer orden. Para poder calcular el valor de todas
las variables es necesario integrar estas en el tiempo durante el
transitorio. Para ello se define una funcion que describira la
evolucion temporal de una variable cualquiera (incluyendo su
discretizacion espacial). La metodologia implicita, relaciona el
valor futuro de una cierta variable con los valores futuros de
todas las celdas colindantes a la celda que se estudia, a través
de la funcion descrita al comienzo del parrafo:

¢,ﬂ+1 — ¢)ﬂ + &tF(dhﬂ-{-l)
ECUACION 9. FORMULACION IMPLICITA DE PRIMER ORDEN

Como es logico, este modelo se sustenta en la creacion de un mallado lo mas
uniforme posible y con la precision suficiente como para captar los fenémenos
gue ocurren en esquinas y cambios de direccion. Ademas, mas adelante se
estudiaran parametros relacionados con el efecto cortante de la pared,
haciendo necesario que la malla sea refinada manteniendo su calidad en esas
zonas.
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Ya se ha realizado una introduccion al mallado en el apartado anterior, pero
guedan algunas preguntas que se intentara resolver a continuacion. Para
empezar, existen varias maneras de definir las celdas en las que se discretizara
el volumen de control. Es posible fijar una forma concreta de las celdas como
cuadrilateros o triangulos, cuando se trabaja en dos dimensiones como en esta
ocasion. También es posible imponer un sistema de mallado con un nimero
fijo de celdas que adaptaran su forma y tamano en funcion de lo requerido, o
bien fijar el tamano de la celda y consecuentemente derivar el numero de
celdas del sistema.

Otra herramienta muy Util es controlar la calidad de las celdas, que representa
como de fiel es la concordancia entre el flujo real y el discretizado. Es un valor
que también se puede fijar a la hora de mallar, o que puede servir de
verificacion de que el mallado es correcto. A continuacion, se detallan dos
valores que reflejan el grado de calidad de la malla.

El primero es la calidad ortogonal, que se calcula como el minimo resultado de
evaluar las dos férmulas que se presentan a continuacion en cada una de las
caras de la celda (ANSYS, s. f.):

- —

Af.ff
|47

ECUACION 10.CALIDAD ORTOGONAL (1)

AI‘E}

[A]lc]

ECUACION 11. CALIDAD ORTOGONAL (2)

Siendo Ai el vector area proyectado en cada eje, fi el vector que une el centro
de la celda con el centro de la cara i, y Ci el vector que une el centro de la celda
con el centro de la celda colindante a la cara .

El segundo es la relacion de aspecto: division del vector que une el centro de
la celda con el punto mas alejado, entre el vector que une el centro de la celda
con el punto mas proximo. Asi pues, siempre sera positivo.
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2.1.4. Flujo Pulsatil transitorio

El sistema circulatorio no es estacionario, y por ello no podemos tratar de
solucionar las ecuaciones presentadas anteriormente de forma independiente
del tiempo. La presion sanguinea se distribuye en la aorta de la siguiente
manera:

P Incisura

. } Dicrotic
systolic ¥ = Wave

mean

R A LLLLLLLLE LI TR T T

PdiaStD“C

Pulse Pressure = P, .= Paiasion

ILUSTRACION 1. CICLO DE PRESION CARDIACO (RICHARD E KLABUNDE 2012)

Existen varias maneras de emular el flujo pulsatil. En un primer enfoque al
problema se quiso imponer mediante un UDF (User Defined Function)
programado en C, aproximaciones del perfil temporal de presion a la salida del
volumen de control y de velocidad a la entrada mediante ecuaciones
sinusoidales. Si bien este sistema convergié con éxito, se quiso dar un perfil
mas fiel a la realidad del flujo arterial, por lo que seguira un perfil 10-potencial
similar al de Womersley.

En cuanto al perfil de presion a la salida, se considerara constante en el
espacio, y variable en el tiempo.
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Parametros de entrada

También se pueden denominar parametros de influencia, pues afectaran a la
simulacion y daran forma a nuestro modelo geométrico.

Existen parametros de entrada fijos que definen la simulacién, pero sobre los
que no podremos sacar conclusiones después de analizar los datos de la
simulacion.

Los parametros de entrada variables definiran el tamano de nuestro bloque de
experimentos, asi como la fidelidad con la que estos representen el
comportamiento general del modelo. Por ejemplo, se si da una variacion del
radio del aneurisma de 5 c¢cm en torno a 20 cm, la bondad de ajuste de la
regresion sera mejor con el mismo ndmero de modelos, que si la variacion es
de 10. Al mismo tiempo se reduce la zona de influencia de la regresion.

Como parametros de entrada se encuentran:
1. Fluido

Otorga las propiedades que determinan los parametros de salida como la
densidad y viscosidad dinamica. Se considerara en cualquier caso un fluido
newtoniano.

2. Condiciones de contorno

Se trata de intentar replicar el pulso cardiaco condicionando la velocidad y
presion a la entrada y salida de nuestro modelo. También se podra definir el
tipo de relacion que se establece entre el fluido y la pared arterial teniendo en
cuenta o no rugosidades.

3. Variables geométricas

Son el corazon de nuestra simulacion, definen el tamano y forma de la aorta y
del aneurisma. Si bien se trata de un modelo axilsimétrico, se trabaja en 2D y
por tanto solo se podran cambiar los parametros geométricos sobre ese plano.

4. Ndmeros Adimensionales

Aunque no definen directamente el modelo, si nos dan una idea de que
resultados esperar en cada simulacion, asi como mas herramientas de analisis
de los resultados de la simulacion.

Encontramos el nimero de Reynolds como principal definicion del flujo dentro
de la arteria. Si bien éste es variable durante el ciclo, tendra siempre una
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funcion parecida, pues las condiciones de contorno a penas cambian y la
variabilidad del diametro de la arteria es pequeno.

Por otra parte, cabe destacar los nUmeros que relacionan variables
geométricas. En este proyecto estudiaremos solo 2 de ellos, aunque hay
muchos otros que serian de gran utilidad en modelos mas complejos (Vilalta-
alonso et al. 2015):

. D P
e Tasa de deformacion (E): Pretende dar un valor mas acorde con la

realidad del estado de deformacion de la aorta. Para ello tiene en cuenta
el diametro de la aorta sin deformar, relacionando con el diametro
maximo del aneurisma. El rango de valores es de minimo riesgo de
ruptura para inferiores a 1.2y de peligrosidad para superiores a 3.3.

T . . 2 D . .2 P .

e |ndice de dilatacion (Z): Relaciona el diametro maximo del aneurisma
con la longitud del mismo. Valores tipicos de riego bajo son mayores a
0.75 y se considera peligroso para inferiores a 0.6

Parametros de salida

Los parametros de salida son el objeto final de estudio de la simulacion. Son
independientes del diseno de experimentos y se formulan a través de un
analisis de los datos resultantes de simular el modelo. Asi obtenemos valores
singulares de cada parametro de salida para cada modelo, otorgandonos la
posibilidad de graficarlos y analizarlos en profundidad para entender el
funcionamiento del modelo a estudiar.

En nuestro caso, seran parametros de salida a estudio aquellos que puedan
dar informacion a los médicos sobre el estado y el desarrollo del aneurisma
(Martin, Murphy, y Boyle 2014).

WSS (“Wall Shear Stress”)

El tensor de esfuerzos se trata de una matriz 9x9 en la que las posiciones de
la diagonal representan la tension normal, y el resto la tension tangencial en
las diferentes direcciones del espacio en el que se trabaja.

Cuando el fluido es estatico, solo toman valores distintos de cero las posiciones
diagonales. Sin embargo, cuando existe un flujo en movimiento, todas las
posiciones son susceptibles a tomar un valor distinto de cero, dependiente de
la viscosidad.
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Si evaluamos el tensor de esfuerzos multiplicandolo por el vector normal de
superficie muy cerca del muro, en una direccion generalmente coincidente con
la direccion del flujo (si es que esta bien definido), obtendremos el vector del
esfuerzo cortante en la pared (WSS).

Ju

ECUACION 12. ESFUERZO CORTANTE EN LA PARED

Donde 7 es el esfuerzo cortante, u es la viscosidad dinamica y la derivada
parcial es el gradiente de velocidad en la direccion normal al flujo.

TAWSS(“Time Averaged Wall Shear Stress”)

Es un valor (en pascales) que se calcula integrando el valor unitario de WSS
acumulado en cada punto de la pared, en toda la pared aneurismatica, y
dividiéndolo por el periodo del ciclo cardiaco.

1 T
TAWSS = —f 1z, |dt
T 0

ECUACION 13. ESFUERZO CORTANTE MEDIO EN EL TIEMPO.

OSI(“Oscillatory Shear Index”)

Es un valor adimensional dependiente tanto del tiempo como del espacio, que
representa la desviacion del vector de WSS con respecto al vector TAWSS a lo
largo del ciclo.

T 5
|fo T dt|
0SI=05|1-"F——
Jo 2w ldt

Ecuacion 14. 0SI

El numerador representa el tamano de del vector TAWSS en la direccion media
durante el ciclo.

El denominador representa la media de todos los valores de TAWSS.

Aunque se trate de valores promediados en el tiempo, los periodos
desaparecen de la ecuacion por estar en ambos términos.
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Existen dos extremos para este parametro: Si el valor de la fraccion es
practicamente 1, el OSI obtendra el valor minimo de cero y significara que el
vector de WSS es mas propenso a cambiar de sentido durante el ciclo. Si al
contrario el valor del OSI| es préoximo a O, el WSS instantaneo y el TAWSS
compartiran direccion.
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2.2. Casos de estudio

En este apartado se realizara una introduccion a la construccion de los modelos
que se simularan, mencionando sus condiciones de contorno, el mallado, la
validacion del modelo y las diferentes geometrias paramétricas bajo analisis.

Para definir por completo la simulacion es necesario acotar los limites del
modelo con condiciones que impongan como se comporta el fluido en esos
puntos.

Perfil de velocidad de entrada

Distinguimos 3 superficies con distintas condiciones. Por una parte, la pared
vascular sigue la condicion de “No Slip” o no deslizamiento, es decir, la
velocidad del fluido que esta en contacto con la pared es nulo. Es por ello que
no es necesario definir la rugosidad de la pared.

Por otro lado, existen condicionantes de entrada y salida al modelo. En la
superficie de entrada se ha impuesto un perfil dependiente del espacio y del
tiempo y se ha adjuntado a la simulaciéon mediante UDF (User Defenied
Function) programado en c.

El primer paso para obtener el perfil, es calcular el caudal de sangre en m"3/s
a través de la transformada rapida de Fourier de 14 harmoénicos (Afkari 2015).
Con el resultado instantaneo del caudal, que es funcién solo del tiempo y que
ademas es independiente del radio de la aorta, se calcula la velocidad maxima.
Para ello es necesario conocer antes la definicion del perfil:

7’10

u(r,t) = Umax(t) * (1 — —)

R10

EcuAcION 15. PERFIL DE VELOCIDAD DE ENTRADA

Perfil que genera una funcion aplanada en el centro y que cae rapidamente en
las paredes, algo parecido, aunque mas simplificado, a lo que propuso
Womersley anos atras.
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Si podemos definir Umedia como el caudal dividido por el Area, y a su vez el
caudal como la integral de superficie del perfil de velocidad en la superficie de
entrada, nos queda:

5R?
Q= J.fUmax(t) 1—— 1 * dr * df = Umax * 7
Umedi ¢ U >
—_— e *_
media = - max *
6
Umang*g

EcUACION 16. VELOCIDAD MAXIMA EN FUNCION DEL CAUDAL

Ahora que conocemos Umax ya podemos definir el perfil de velocidad que, en
este caso si, dependera del tiempo y del radio, siendo variable a medida que
se suceden las geometrias en la simulacion.

Técnicamente, para poder lograr este efecto de adaptacion a la geometria, y
porque Fluent no deja usar variables geométricas en sus UDF de contorno, ha
sido necesario crear una nueva variable interna y referenciarla al parametro de
radio de la aorta. Ademas, se ha adimensionalizado para que no existieran
problemas de incompatibilidad en la lectura. Este paso es indispensable para,
al igual que con la parametrizacion de las geometrias, permitir que el conjunto
de simulaciones se ejecute sin problemas de una tirada.

A continuacion, se muestra en la figura 10 el perfil de velocidad del primer y
segundo ciclo de una simulacion sobre el modelo fusiforme a razén de 0.01
segundos por time step y 160 time steps para dar un periodo de 0.8 segundos
en el ciclo cardiaco.
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FIGURA 10. VELOCIDAD MEDIA EN LA ENTRADA
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Perfil de presion de salida

Se ha decidido imponer un perfil de presion a la salida. En este caso se
compone de 14 harménicos que generan un perfil centrado en 13360 Pa
(aproximadamente 100 mm Hg) y con maximo aproximado de 120 mm Hg y
minimo de 80 mm Hg. Reflejando asi un caso de presion arterial saludable.

El perfil de presion a la entrada no sera otro que la respuesta que da el sistema
a las dos condiciones de entrada y salida expuestas, siendo la presion de
entrada mayor que de salida cuando el flujo se acelera y, al contrario.

Sin embargo, seria posible referenciar el UDF con un parametro del sistema, al
igual que se hizo con el perfil de velocidad, para incluir en los parametros de
entrada valores minimo y maximo de la presién arterial intentando simular
situaciones de hiper o hipotension.

A continuacion, se muestra en la figura 11 el perfil de presion del primer y
segundo ciclo de una simulacion sobre el modelo fusiforme con los mismos
ajustes que el grafico anterior. Destacar que solo se esta imponiendo el perfil
de salida.
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FIGURA 11. PRESION MEDIA A LA SALIDA
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2.2.2 Mallado

Se ha comenzado con mallas mas bastas hasta llegar a la malla definitiva de
0.001 m por lado de celda, esencialmente con geometria de cuadrilateros,
aunque también triangular en zonas donde la adaptacion es mas complicada.
A continuacion, en la figura 12, se grafica la velocidad en la superficie de
control del resultado de una simulacién estacionaria con condicion de entrada
de velocidad fija sobre las diferentes mallas, para comprobar la independencia
del resultado con el mallado. (El eje no esta centrado en la superficie de

entrada)

0,62

=
E
= —0,01m
[1°]
e
S ——0,005m
S
3 0,001 m
0,48
0,46
-0,09 -0,07 -0,05 -0,03 0,01 0,01
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FIGURA 12. REFINADO DE MALLA
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En cuanto a la calidad de este mallado, se ha obtenido una calidad ortogonal
media de 0.984, siendo la maxima de 1y la minima de 0. 752. Por otro lado,
se han obtenido relaciones de aspecto medias de 1.07 con maximos de 1.86y
minimos de 1. Estos datos han sido extraidos de la malla fusiforme, pero son
muy similares a los del mallado sacular.

Estos datos de calidad son aproximadamente iguales en todos los casos
geomeétricos que se enumeraran en el caso de estudio. Sin embargo, hablar de
numero de celdas y nodos no tiene sentido si tenemos en cuenta que la
superficie a mallar cambia con el caso de estudio.

Por Gltimo, para mejorar la precision en zonas comprometidas y de gran interés
como la entrada y salida del aneurisma y las proximidades de la pared, se ha
refinado la malla haciendo 3 veces mas pequeno el tamano de celda, y
realizando la transicion entre diferentes tamanos con celdas triangulares.

FIGURA 13. MALLADO DE LA ENTRADA AL ANEURISMA
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FIGURA 14. MALLADO DE LA TRANSICION AL ANEURISMA

2.2.2. Validacion

Con el fin de validar la representacion del modelo, y habiendo ya comprobado
el correcto funcionamiento del modelo estrictamente geométrico, se ha
planteado un nuevo problema que servira para aislar las condiciones de
contorno y poder realizar un analisis mas detallado.

Con ese objetivo, se han sustituido las geometrias del aneurisma por un tubo
recto de 250 milimetros de largo y un radio que oscilara entre los limites del
radio de aorta especificado en el DOE (7,5-12,5). El resto de parametros como
condiciones de contorno y propiedades del fluido se han dejado intactos.

Perfil de entrada

Volviendo atras a la introduccion tedrica, la condicion de contorno de entrada
no era otra que un perfil de velocidad sobre el area de entrada a nuestro
volumen de control, que variaba en el tiempo (para satisfacer las necesidades
de caudal definidas por una transformada rapida de Fourier de 14 harmoénicos)
y en el espacio, para adecuarse al radio de aorta de los diferentes casos que
se simularan en bloque.
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A continuacion, se detalla la validacion de estas dos propiedades que debe
cumplir la condicion de entrada y que corrobora el correcto funcionamiento del
UDF acoplado al sistema.

Variacion temporal

Se graficaran los perfiles de velocidad para x=0 mm, x=125 mm y x=250 mm.
El objetivo es, por una parte, comprobar que efectivamente el perfil de
velocidad genera una velocidad media (directamente relacionada con el caudal
por el area) que se adopta a lo esperado, y por otra observar cOmo se
transforma el perfil impuesto en la entrada a través del cilindro.

Seria 6ptimo que el perfil introducido llegara tal cual, al aneurisma, pero este
se transformara a medida que recorre el cilindro recto.

Ademas, y con la mirada puesta en el Gltimo apartado de la validacion, se
pretende estudiar la influencia de la condicion de salida sobre la morfologia de
este perfil a lo largo del tubo. De esta forma se graficaran resultados con la
condicion de salida impuesta y sin ella.

Con Presion

FIGURA 15. PERFILES DE VELOCIDAD PARA X=0 METROS
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FIGURA 16. PERFILES DE VELOCIDAD PARA X=0,125 METROS
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Para empezar, se puede observar que el perfil impuesto se justa correctamente
en el tiempo, mostrandose en la figura 15 los perfiles para x=0 y habiendo
divido el ciclo cardiaco (que es de 0,8 segundos) en 10 intervalos de tiempo
iguales .

En la figura 16, como era de esperar, se puede ver como los perfiles se
degradan hacia una tipologia mas parecida a la propuesta por Womersley.

Por Gltimo, nos encontramos con unos perfiles muy perturbados para la seccion
de salida. Se tenian sospechas de que la presion podria desestabilizar
demasiado los perfiles de velocidad desde x=125 mm a x=250 mm y que esto
podria falsear los resultados obtenidos en la simulacion con el aneurisma. Por
ello se reprodujo la grafica para un x=240 mm (figura 19) obteniéndose un
resultado casi idéntico al de 125 mm, asegurando asi la estabilidad del perfil
en todo el intervalo donde podria estudiarse el aneurisma. Para ahondar algo
mas en la cuestion, se representaron los perfiles de velocidad para un mismo
instante de tiempo (t=0,72 s) de los Ultimos 10 mm de tubo en 10 partes
iguales. El resultado de la figura 18 muestra como tan solo a partir de
x=247mm el perfil comienza a desestabilizarse.

FIGURA 18. INFLUENCIA DE LA PRESION DE SALIDA EN EL PERFIL DE VELOCIDAD PARA
T=0.72 SEGUNDOS
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FIGURA 19. PERFILES DE VELOCIDAD PARA X=0,240 METROS
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En la figura 20 vemos por un lado como la velocidad media se adapta
perfectamente a la forma esperada para un ciclo cardiaco a lo largo de todo el
cilindro (a pesar de que el perfil cambie, el flujo no pierde energia), y por otro
como afecta la presion al perfil de salida, pero como ya hemos dicho este es
un fendmeno local que no interfiere en la simulacion.

Degradacion de la condicion de entrada
CON condicién de salida

k=
=
N

o
[E

0,08
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=250
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FIGURA 20. DEGRADACION DE LA CONDICION DE ENTRADA CON CONDICION DE SALIDA.
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Sin presién

FIGURA 21. PERFILES DE VELOCIDAD PARA X=0 METROS, SIN CONDICION DE PRESION.
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FIGURA 23. PERFILES DE VELOCIDAD PARA X=0 METROS, SIN CONDICION DE PRESION.
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No parece haber ninguna irregularidad en los perfiles de las graficas extraidas
de una simulacion sin presion a la salida. Los perfiles se desarrollan con
normalidad y se ajusta al caudal segun lo esperado.
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FIGURA 24. DEGRADACION DE LA CONDICION DE ENTRADA SIN CONDICION DE SALIDA.
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Variacion espacial

Con objetivo de comprobar la adaptacion del perfil a las distintas condiciones
geomeétricas impuestos se han graficado 3 perfiles para los casos extremos del
DOE y un valor medio como caso estandar. Es importante recordar que en
ninglin momento se ha modificado el codigo del UDF, si no que sean cambiado
parametros del sistema de Fluent y se ha observado la respuesta.

Podemos estar seguros que la condicion sera valida en todo el espectro del
experimento.

FIGURA 25. PERFILES DE VELOCIDAD PARA DISTINTOS RADIOS DE AORTA
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Solucion contrastada

Habiendo contrastado ya el modelo basico, se pretende ahora poner a prueba
el modelo comparando el resultado que nos brinda este, y un modelo similar
de otro autor. En este caso se ha escogido el realizado por Tim Van Kruchten
en su Proyecto de Fin de Master en Ciencia en Fisica Aplicada: “CFD Modeling
of Abdominal Aortic Aneurysms”(Kruchten 2015). La Unica diferencia entre su
planetamiento y el nuestro, mas alla de la representacion de la geometria, es
que en su trabajo no se ha tenido en cuenta el efecto de la presion mientras
que en nuestro modelo se impone una presion a la salida.

Teniendo esta diferencia en cuenta, se pretende reproducir uno de los
resultados que obtiene Van Krutchen, realizando un mapa del valor del OSI en
todo el modelo aneurismatico, a medida que el indice de dilatacidbn cambia.

A continuacién, se muestra la adaptacion del “Standard case” de Tim en
nuestra geometria. Se trata de un aneurisma con un diametro de aorta de 22
mm, un diametro de aneurisma de 48 mm y una longitud del aneurisma de 58
mm, dando un ratio de longitud (definido en su trabajo como la longitud del
aneurisma entre el diametro de la aorta) de 2,6.
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FIGURA 26. MODELO PARA EL CASO STANDARD

Se estudiara el OSI medio de la pared del aneurisma para ratios de longitud de
2.6,3.3,4.6y5.3.
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FIGURA 27. OSI MEDIO PARA DISTINTOS LE

Los resultados mostrados en la figura 27 son practicamente iguales a los que
Tim presenta en su trabajo com resultado de la simulacion, encontrando dos
picos del OSI a la entrada del aneurisma y a la salida, y manteniendo un OSI
aproximado de 0.465 a lo largo del aneurisma en todos los casos. Aungue hay
que tener en cuenta que él trabaja con una simulacién en 3D y una malla
enormemente mas densa. Podemos observar sus resultados en la figura 28 .
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FIGURA 28. CONTORNOS DEL OSI PARA DIFERENTES COEFICIENTES DE DILATACION
(KRUCHTEN 2015).

2.2.3. Geometrias y parametrizacion

Como se expone en la introduccion de este proyecto, los aneurismas pueden
tener muchas formas y tamanos. Pueden ser saculares, y no responder a
ningln tipo de simetria apareciendo como expansiones drasticas en solo una
zona de la pared vascular, como sucede en los pequenos vasos cerebrales de
geografias complicadas. Al contrario, pueden adoptar formas simétricas
respecto al eje de la arteria, algo que es mas esperable en arterias de gran
diametro y en tramos fundamentalmente rectos.

El Gltimo es el caso que se trata en este proyecto, pues la Aorta es de los vasos
mas grandes del cuerpo humano, y el tramo abdominal (si se estudiara el
toracico seria una historia distinta) es fundamentalmente recto.

Por ello, y en visidbn de quitar carga computacional a la simulacion, se ha
decidido imponer la condicion de simetria con el eje y parametrizar solo el perfil
de revolucion en dos dimensiones.
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Para intentar llegar a tantas geometrias reales como sea posible, a
continuacion, se presentan dos modelos distintos. El primero sera el mas util
sobre el papel para analizar aneurismas abdominales de aorta, ya que es el
mas parecido a un caso fusiforme y se adaptara sin ningln problema a las
dimensiones de este tipo de aneurismas. Por otra parte, se ha creado un
segundo modelo que puede adaptarse mejor a aneurismas con altas tasas de
deformacion y pequenos indices de dilatacion, es decir, se aproximan mas a
saculares.

El gran reto de crear estos modelos no es solo la geometria, aunque conseguir
una representacion fiel ya es suficientemente complicado, sino hacer que sea
adaptable a todos los a casos del DOE sin la necesidad de modificarla en
ningdn momento. De esta manera la simulacion puede correr de golpe y la
cantidad de recursos necesarios para llevar a cabo el proyecto es mucho
menor.

La dnica manera de hacer esto es parametrizar las tres dimensiones que
afectan a los nimeros adimensionales mencionados al comienzo del trabajo, y
establecer condiciones entre ellas que modifiquen el resto de medidas y
aseguren compatibilidad en todo el rango que se va a estudiar. Y es que, para
comparar y validar la efectividad del segundo modelo, se correran los mismos
DOE que en el fusiforme.
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Fusiforme

Este perfil se conforma por dos lineas paralelas al eje, una de ellas separada
una distancia “d/2” siendo “d” el diametro de la aorta. La otra estara separada
una distancia “D/2” siendo “D” el diametro del aneurisma. La conexion entre
la pared vascular y la aneurismatica, la realizan dos arcos tangentes entre si'y
a las dos rectas, de forma que nunca se rompa la continuidad del perfil, y que
ademas deben tener el mismo radio, que no se encuentra definido, si no que
cambia en funcion a los parametros de entrada y a las condiciones aqui
expuestas.

Longjtud

FIGURA 29. DEFINICION DE PARAMTEROS GEOMETRICOS.FUSIFORME.

De la figura 29 las acotaciones verdes son variables y son los parametros de
entrada al modelo para cada simulacion.

La acotacion en color rojo, es una distancia fija que en este caso se ha
considerado de 125 mm por ser suficiente para que el perfil de velocidad en la
entrada, puede desarrollarse a un perfil mas perturbado y aiin mas parecido al
flujo real. Ademas, se ha impuesto como condicion que el aneurisma siempre
este centrado dentro de la longitud de la arteria, marcado por el eje de simetria
amarillo de la figura 29.

Por Gltimo, la acotacion en naranja, adoptara las medidas necesarias para que
el resto de medidas sean compatibles y que las condiciones impuestas se
cumplan.

A continuacion, se presentan dos ejemplos de modelos en casos muy distintos
para demostrar la adaptabilidad del modelo. La imagen de la izquierda
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representa un caso con D=60 mm y L=90mm, mientras que la imagen de la
derecha D=40 mmy L=130mm.

En ambos se puede observar de la misma forma como el mallado se adapta sin
problema.
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Sacular

Este perfil se conforma por una linea paralela al eje que delimitara la arteria
aorta, y un arco de tres puntos centrado en el eje de simetria (acotacion
amarilla), que hara las funciones de pared aneurismatica. Como conexion se
ha establecido un arco de acuerdo de 5 mm de valor constante, tangente a la
paralela al eje y al propio arco.

El arco que conforma el aneurisma brinda una mayor flexibilidad de la
geometria ante situaciones mas extremas, pudiendo ser posible formar
aneurismas eminentemente saculares, si no fuera porque se sigue
manteniendo la condicion de simetria axial. Si bien se simulara con los mismos
parametros en las dos geometrias, cabe destacar la utilidad que podria tener
este modelo para el estudio de aneurismas saculares corrigiendo con
coeficientes de simetria muy bajos.

Radio

FIGURA 30. DEFINICION DE PARAMETROS GEOMETRICOS. SACULAR.

El “Radio aneurisma” fijara el primer punto del arco, que ademas debe estar
centrado en toda la longitud del aneurisma, también de 250 mm en este caso.
La “Longitud aneurisma” y el “Radio Aorta” marcaran el segundo punto del
arco, y el tercer punto se obtendra por simetria. El enlace entre el segundo
punto del arco y la recta se realiza a través del radio de acuerdo tangente. Las
acotaciones en rojo toman valores fijos, mientras que las verdes seran
variables a medida que se simulen los diferentes casos. En la imagen de la
izquierda se muestra un modelo con D=60 mm y L =90 mm, mientras que en
la derecha con D=40mmy L=130m.
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En ambos se puede observar de la misma forma como el mallado se adapta sin
problema. Por Ultimo, se muestra un caso extremo que se acerca mas a un
sacular real: (Longitud y radio del aneurisma de 20 mm. Radio de acuerdo de
3 mm)

FIGURA 31. MALLADO PARA MODELO SACULAR

Si bien la geometria del modelo fusiforme se aproxima mas cuando se trata de
aneurismas muy desarrollados, el sacular puede ser de gran utilidad cuando el
aneurisma es mas pequeno, se estda empezando a desarrollar, o simplemente
la forma se asemeja mas a este. Y es que los aneurismas reales tienen formas
muy complejas, poco reproducibles por modelos tan genéricos como estos, y
qgue solo pueden atender a modelos especificos por pacientes. Sin embargo,
aqui se esta intentando aislar algunos de los parametros geométricos que
intervienen en uno real para observar como influyen en la peligrosidad y el
posible desarrollo del aneurisma.
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Se propone crear un sistema virtual simplificado que sustituya a la simulacion
pero que pueda responder a los mismos estimulos que servirian de parametros
de entrada en una simulacion. La gran ventaja de tener un sistema con estas
caracteristicas es que puede darnos resultados parecidos a los de una
simulacion que podria tardar horas o dias en sucederse, en apenas segundos.

Para ello, es necesario simular nuestro modelo en diferentes situaciones, para
asi tener una serie de casos que relacionen las entradas con las salidas del
sistema. Asi, podemos dividir el trabajo en el diseno de los experimentos (DOE)
gue no son otros que las simulaciones que se van a correr, y en el analisis de
los datos de salida mediante una superficie de respuesta.

DOE

El Design Of Experiments (C.Montgomery 2013) o diseno de experimentos en
espanol, es una etapa decisiva en la correcta aproximacion del sistema a la
simulacion real. Consiste en escoger ciertos valores de cada uno de los
parametros de entrada para que en el minimo nimero de casos den una
representacion total e independiente del sistema. Obviamente, este factor es
inseparable del método de interpolacion que se utilice en el postprocesado a
la hora de crear las superficies de respuesta, pero eso se abordara mas
adelante.

Entre los posibles métodos que existen para ordenar los casos de manera
aleatoria, se ha escogido el Latin Hypercube Sampling Method (LHS). Es un
método que lleva utilizandose desde finales de los 90 y, aunque ya se ha visto
superado por el avance de la tecnologia y la velocidad de los nuevos sistemas
de simulacion, es una muy buena opcidn cuando se opera en sistemas
relativamente lentos como es el CFD.

El primer paso para implementar el método es definir los intervalos de cada
parametro. Como en nuestro caso los valores de los parametros de entrada
tienen limites fisicos por lo que representan, no se pueden dar valores
demasiado extremos y se ha recurrido a los intervalos propuestos en el articulo
de investigacion realizado con el Hospital universitario de Valladolid” Estudio
paramétrico de tensiones hemodinamicas en modelos de aneurismas de aorta
abdominal” (Soudah et al. 2015) asi, como en el articulo de investigacion de la
Uva: "Prediccion de riesgo de ruptura de Aneurismas de aorta
Abdominal”(Vilalta-alonso et al. 2015).
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Longitud del aneurisma (mm) \ (90-130)
Radio del Aneurisma (mm) | (20-40)
Radio Aorta (mm) \ (7,5-12,5)

A continuacion, el método consiste en dividir estos intervalos en un numero n
de “dimensiones” o subintervalos equiespaciados dentro del intervalo original.
En nuestro caso, se ha decidido que n=30. Asi si existiera un parametro cuyo
intervalo fuera (0-30), el primer subintervalo seria O-1, el segundo 1-2, etc. Una
vez se han definido todos los subintervalos se escoge un valor aleatorio en
ellos. Esto resultara en una columna de 30 valores para cada uno de los 3
parametros. Por Ultimo, se definen los experimentos agrupando de manera
aleatoria los valores obtenidos en la columna.

Este ha sido el DOE utilizado para el modelo Fusiforme:

LongitudAneurisma RadioArteria RadioAneurisma
(mm) (mm) (mm)
1 108 10,75 20,33
2 114,67 11,08 29,67
3 90,67 9,42 31
4 110,67 11,75 36,33
5 93,33 8,75 25
6 126,67 7,5 39,67
7 109,33 12,08 27,67
8 125,33 11,92 37,67
9 100 9,92 25,67
10 97,33 12,42 35
11 102,67 9,75 33
12 96 9,08 23
13 106,67 10,08 37
14 117,33 7,75 26,33
15 101,33 11,58 30,33
16 122,67 9,58 29
17 121,33 11,42 23,67
18 113,33 9,25 22,33
19 94,67 8,58 28,33
20 92 8,42 35,67
21 105,33 7,92 39
22 124 10,42 34,33
23 128 11,25 27
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24 98,67 10,58 32,33
25 118,67 8,08 38,33
26 112 8,92 21
27 120 10,92 31,67
28 116 10,25 24,33
29 129,33 8,25 21,67
30 104 12,25 33,67
ROM

Un ROM (Reduced Order Model) es entendido como una simplificacion
matematica de un sistema complejo que puede operar en un tiempo mucho
menor al sistema original(Lassila et al. 2014).

Si bien el ROM puede operar practicamente a tiempo real, no hay que olvidar
gue el proceso de creacion es costoso computacionalmente, pues requiere de
numerosos pares entrada-salida o estimulo-respuesta. Es muy Util cuando los
algoritmos clasicos de regresion no consiguen adaptarse a todas las
condiciones del sistema, pero hay que destacar que generalmente la robustez
del ROM no es demasiado elevada y es muy sensible a variaciones en el
intervalo definido en el DOE. De esta manera, en ocasiones se interpolan ROM
de intervalos pequenos para poder asegurar que el sistema es fiel y robusto.

Se ha escogido este recurso porque no es necesario recrear campos de
variables como pueden ser velocidad, presion, esfuerzo cortante, etc., solo nos
interesa obtener ciertos valores discretos como el esfuerzo cortante acumulado
en el ciclo o el OSl en la pared aneurismatica.

Un ROM también se puede definir como una superficie de respuesta, que es
una correlacion de variables de entrada con otras de salida en n dimensiones,
donde n es la cantidad de parametros de entrada y salida. De esta manera, una
superficie de respuesta sera graficable con hasta 3 parametros (resultando 3
dimensiones) pero a partir de ahi se formula matematicamente sin
representacion posible. A continuacién, se muestra un ejemplo de la curva de
respuesta y la superficie de respuesta, siendo parametros de entrada la
temperatura y la presion de una reaccion y la de salida la produccion de acido
sulfarico (yield).
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Figure 1.1. (a) A response curve. (b) A response surface.

FIGURA 32. SUPERFICIE DE RESPUESTA.(E.P.BoX Y R. DRAPER 2007)

Como es logico, es necesario implantar un método de interpolacion para que la
superficie de respuesta pueda aproximar mediante curvas los conjuntos de
puntos discretos resultantes del DOE(E.P.Box y R. Draper 2007).

En este trabajo se ha escogido la regresion no paramétrica.

La regresion no paramétrica es un sistema que se adapta muy bien al posible
ruido en los resultados, debido a la creacion de una franja de error, que
funciona como tolerancia, dentro de la cual se incluyen la gran mayoria de los
resultados. Como su nombre indica, la regresion no tiene parametros
predefinidos que se adaptaran al modelo, sino que es el mismo modelo el que
genera los parametros. Es por ello que necesita de un numero grande de
muestras para ser fiel a los resultados.
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FIGURA 33. REGRESION NO PARAMETRICA.(ANSYS, s. F.)

2.3. Resultados

Se muestran a continuacion los resultados obtenido de la simulacion del DOE,
y el tratamiento posterior de esos datos.

La fidelidad del ajuste se puede estimar a través de parametros estadisticos. A
continuacién, se enuncia el que se considera mas relevantes, y el valor que
toma para el modelo fusiforme.

Coeficiente de determinacion: también conocido como el error R2, estima la
bondad de la representacion de la variabilidad de los parametros de salida,
cuanto mas préximo a 1, mas fiel. Debido al tamano relativamente reducido de
nuestro bloque de experimentos, se tomara como referencia para este
apartado el coeficiente de determinacion ajustado al nUmero de experimentos,
que en nuestro caso son 30.

Los valores de bondad de ajuste obtenidos sobre los resultados de la
simulacion fusiforme con una regresion no paramétrica son los siguientes (se
han tomado dos valores de salida cualesquiera):

0S| medio TAWSS
R2 (Puntos de aprendizaje) 0,9903 0,99853
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Predicted vs Observed - Normalized Values NSRS

1.1 9

Predicted from the Response Surface
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Observed from Design Points

FIGURA 34. BONDAD DE AJUSTE DE LA REGRESION NO PARAMETRICA
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En este apartado se pretende dar una imagen general de la distribucion de
presion y velocidad en el aneurisma durante un ciclo cardiaco.

Para ello se ha representado los contornos de velocidad axial y presion estatica
en 10 instantes de tiempo equiespaciados durante el ciclo. Desde t =0
segundos a t= 0,8 segundos, para las dos geometrias propuestas, como se
representa a continuacion en los puntos sobre el grafico:

/\
SN

120 140 160
Time Step (Ts=0,015s)

0,2

S
o
o [
[ o

Velocidad (m/s)
o
3

0

Si bien presentan diferencias en la geometria del contorno, se puede dividir el
ciclo cardiaco en una zona sistélica y otra diastélica. Durante la primera, como
se pude observar en las figuras 37 y 47 se producira un pico del caudal y por
lo tanto un aumento de la velocidad de la sangre en el sentido propuesto.

Durante el segundo pico de caudal también aumentara de velocidad la sangre,
aunque existe la posibilidad de un pequeno flujo reverso en las zonas mas
proximas a las paredes arteriales. (Figuras 38 y 48)

Después del segundo pico, aparece una zona de flujo reverso y turbulencia a la
entrada principalmente (Figuras 40 y 50), en la zona de transicion entre la
arteria y el aneurisma, que generara un vortice que cambiara de forma y
dimensiones a medida que continua el ciclo y el aneurisma cambia su
geometria.

En el caso uniforme, a pesar de que solo se genera el vortice en la entrada, al
graficar los contornos de velocidad axial, son también intensos en la misma
zona en la salida del aneurisma, aunque esta ocasion no genera un remolino
pues se trata de un flujo convergente.

El caso sacular a la salida es diferente, pero se abordara en el siguiente
apartado.

Contornos de velocidad
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Presion y lineas de corriente

A continuacion, se muestran los contornos de presion estatica superpuestos
con las lineas de corriente. Los valores de presion estatica estaran
comprendidos entra 80 mm Hg y 120 mm Hg, aunque los colores aqui
representan una escala local, de ese instante en particular, que nos muestra si
el gradiente de presion es favorable o no al sentido de flujo y como influye eso
en los patrones de movimiento del fluido.

Podemos ver que durante el pico sistélico el flujo es muy ordenado (Figuras 56
y 66), mientras que en las zonas de transicion el flujo se desordena y la
vorticidad aumenta (Figuras 60y 70).

Al entrar el aneurisma, el flujo se expande dentro de este, aunque el caudal en
la zona central es muy superior al de la zona préxima a las paredes, y al salir el
flujo se acelera y ordena. (Figura 58)
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FIGURA 56. FusiFORME.  FIGURA 57. FUSIFORME.
CORRIENTE. T=0,08 seg ~ CORRIENTE. T=0,16 sk@

FIGURA 58. FUSIFORME.  FIGURA 59. FusiFORME.  FIGURA 60. FUSIFORME.
CORRIENTE. T=0,24 SEG  CORRIENTE. T=0,32 seg  CORRIENTE. T=0,40 SEG
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FIGURA 61. FUSIFORME. FIGURA 62. FUSIFORME.
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FIGURA 63. FUSIFORME.
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FIGURA 64. FUSIFORME.
CORRIENTE. T=0,72 SEG
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La mayor diferencia entre los dos modelos es que en el sacular, incluso en el
instante de mayor caudal, aparecen dos zonas de remolinos pegadas a las
paredes en la entrada (Figura 67), que en la geometria fusiforme simplemente
no existian. En algunos instantes, por tanto, coexistiran el reflujo con estos dos
vortices a la entrada (Figura 71).

Al contrario que en el caso anterior, a la salida se observan remolinos, y es que
el flujo reverso pegado a la pared es también divergente y por tanto es favorable
a que aumente la vorticidad (Figura 68).

FIGURA 65. SACULAR. FIGURA 66. SACULAR. FIGURA 67. SACULAR.
CORRIENTE. T=O SEG ~ CORRIENTE. T=0,08 SEG =~ CORRIENTE. T=0,16 SEG

66



Modelado de aneurismas abdominales mediante dinamica de fluidos
computacional. Estimacion rapida de parametros hemodinamicos.
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FIGURA 68. SACULAR. FIGURA 69. SACULAR. FIGURA 70. SACULAR.
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FIGURA 7 1. SACULAR. FIGURA 72. SCULAR.
CORRIENTE. T=0,48 seG CORRIENTE. T=0,56 SEG

FIGURA 73. SACULAR.
CORRIENTE. T=0,64 SEG
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FIGURA 74. SACULAR.
CORRIENTE. T=0,72 SEG

68



Modelado de aneurismas abdominales mediante dinamica de fluidos
computacional. Estimacion rapida de parametros hemodinamicos.

En este apartado se quiere analizar los parametros de salida que se
presentaron al comienzo del proyecto.

Es importante destacar que, aunque se muestren representaciones en 2D o en
3D, nuestro modelo tiene hasta 3 parametros de entrada, lo que implica que
sblo se podra dar estimacion valida del valor de los parametros de salida,
concretando todos los parametros de entrada.

Aun asi, si que son relevantes y nos dan una idea de la importancia que tienen
en la creacion y desarrollo del aneurisma las representaciones graficas
parciales de algin parametro de salida con uno o varios de entrada.

A continuacion, se ensenan los casos mas evidentes de correlacion entre la
entrada y la salida.

TAWSS (Time Avareged Wall Shear Stress)

El estudio del esfuerzo cortante en la pared es de gran importancia pues es
clave para predecir la evolucion y el estado del aneurisma. A continuacion, se
analizan los resultados que se han considerado mas relevantes. Para los casos
de representaciones 3D se ha mantenido un radio de la arteria fijo de 10 mm.

Fusiforme

En la Figura 75 se representa el esfuerzo cortante medio acumulado en el
tiempo en la pared aneurismatica, frente al radio del aneurisma y la longjtud
del aneurisma.

Podemos deducir que el radio del aneursima es critico, puesto que para valores
altos de este, solo se obtienen valores altos del esfuerzo, algo que no ocurre
con la longitud, donde tambien existen valores de esfuerzo bajos para longitud
alta.

Esto tambien se ve reflejado en la figura 77 donde se grafica el TAWSS frente
al indice de dilatacion, con una ligera tendencia a crecer segun lo hace el indice
de dilatacién, pero que no supone ningun resultado concluyente.
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Por otra parte, se ha representado el TAWSS contra la tasa de deformacion, en
busca de una correlacion directa con un parametro adimensional (Figura 76) .
En este caso se puede extraer una correlacion entre TAWSS con el radio y la
longitud del aneurisma: cuanto mas ancho y corto es el aneurisma, mayor sera
el TAWSS y por lo tanto mayor probabilidad tendra de crecer.
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FIGURA 75. SUPERFICIE DE RESPUESTA TAWSS FUSIFORME
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FIGURA 76. CORRELACION ESFUERZO FUSIFORME 1
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Sacular

El caso sacular es parecido, aunque no es tan concluyente como el anterior.
También se da un pico de TAWSS para valores altos del radio y de la longitud
del aneurisma (Figura 78), pero esta vez hay mas variabilidad de los dos
parametros. Es decir, para grandes radios hay valores altos y bajos de TAWSS,
y de igual manera ocurre para la longitud del aneurisma. Sin embargo, si
graficamos como en el apartado anterior el esfuerzo frente a los nimeros
adimensionales, encontramos una relacion que pone orden a esos valores de
TAWSS.

Para indices de dilatacion bajos, el TAWSS sera mayor (Figura 79). No parece
concluyente que ocurra de la misma manera para la tasa de deformacion pues
existe mucha variabilidad (Figura 80).
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FIGURA 80. CORRELACION ESFUERZO SACULAR 2

OSI (Oscillatory Shear Index)

El analisis del osi no parece tan evidente. Después de graficar varias superficies
3D, se puede deducir que unicamente tiene un efecto claro sobre el valor del
OSlI el radio del aneurisma. El resto de parametros influyen pero no de forma
independiente y constante a medida que se combinan los parametros de
entrada.

Fusiforme

En este caso el osi se mantiene alto para valores de radio del aneurisma bajos,
y cae rapidamente para valores altos, situandose un maximo en torno a los 30
mm. En las figuras 82 y 83, relacionadas con numeros adimensionales, se
obtiene como resultado una aparente independencia del OSI con estos valores,
pues la pendiente de la recta es nula y existe mucha variabilidad.
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Sacular

Las graficas XY para el sacular, representada en las figuras 85 y 86, son muy
parecidas a las del fusiforme y denotan la misma dificultad para encontrar una
correlacion con los parametros adimensionales. En cuanto a la representacion
3D (Figura 84) no deja tan claro la dependencia del radio del aneurisma con el
0SI, como el modelo fusiforme, pues presenta mas variabilidad.
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Por ultimo, se quiere obtener un modelo de orden reducido a partir de las
simulaciones CFD que nos permita evaluar los parametros de salida con un
coste computacional minimo.

Supongamos que un paciente presenta un aneurisma aortico abdominal con
una geometria similar al del modelo fusiforme aqui propuesto. Hasta el
momento, el médico debia decidir si este aneurisma era critico y requeria
operacién o no, utilizando como Unico parametro el diametro del aneurisma o
el indice de dilatacion del mismo (en porcentaje).

Si se dispusiera de una herramienta como la que se presenta aqui, seria posible
dar una estimacion mucho mas precisa del estado en el que se encuentra el
aneurisma. El primer paso seria obtener varias imagenes por TAC (y
reconstruirlas en una imagen 3D con un software como InVesalius) o una
resonancia magnética del aneurisma, y extraer los valores geométricos que
aqui hemos definido como parametros de entrada.

Tan solo haria falta introducir estos valores en la superficie de respuesta para
obtener los parametros de salida, y poder hacer una valoracién mas fundada
del estado del aneurisma en tiempo real:

Lateria Laneurisma Rarteria Raneurisma TAWSS OSlI(mean)
250 92,1 7,9 22,5 1,3598 0,4651

FIGURA 87. RESULTADOS OBTENIDOS DE LA SUPERFICIE DE RESPUESTA

El tiempo invertido en la simulacibn de ese mismo modelo es de
aproximadamente 30 minutos, mientras que el ROM obtiene el resultado en
apenas unos segundos.

La diferencia de tiempo en este caso no es tan determinante, pero hay que
tener en cuenta que se han ensayado modelos muy simplificados axilsimétricos
de tan solo unos pocos miles de celdas. Esto mismo podria realizarse con
modelos complejos y pesados que tardaran horas en ejecutarse, y el ROM
continuaria dando respuesta en unos pocos segundos.
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2.4. Estudio econdmico

En este apartado se evalla el impacto econémico asociado a la realizacion de
este TFG, en el caso de que no se tratara de un requerimiento académico para
completar los estudios de grado.

Costes Directos

Se consideran directos aquellos costes directamente relacionados con la
elaboracion del TFG. Al utilizar una plataforma Unicamente digital para la
realizacion del proyecto, los costes directos materiales son pequenos, siendo
los mas relevantes los de personal.

A continuacion, se detallan los costes directos por materiales.

Ordenador Portéatil ACER i7 900 €
Estacion de trabajo 1.200 €
Impresion 30€
Licencia ANSYS Fluent R3 5000 €
TOTAL 7130€

Para poder definir los costes directos por personal, es necesario plantear la
cantidad de horas consumidas en la realizacion del proyecto, y estimar el
sueldo horario que un ingeniero equivalente (junior) recibiria por la realizacion
del mismo.
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Investigacion

Disefno de la
simulacion

Ejecucion

Postprocesado

Redaccioén

Repaso de literatura 'y
definicion de objetivos

Planteamiento:
Geometria, mallados, y
condiciones de contorno

Validacién y simulacion
del bloque

Extraccion de resultados:
Surpeficies de respuesta y
analisis de parametros

Redaccion y revision del
documento.

TOTAL

50 horas

100 horas

100 horas

50 horas

100 horas

400 horas

En cuanto al desglose de los costes asociados y los honorarios recibidos por un

ingeniero junior:

Salario en bruto anual 17.500 €
Seguridad social 6.125 €
Reconocimiento médico 100 €

Cursos de prevencion de riesgos 200 €

TOTAL

23.925 €

Teniendo en cuenta que un ingeniero trabaja de media 223 dias, con jornada
laboral completa de 8 horas, resulta en 1784 horas anuales. Es decir, 13,41

€/hora.

De esta manera se puede calcular el gasto asociado a personal como:
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13.41€/hora x 400 horas= 5364,35 €

Si sumamos costes de material y costes de personal, obtendremos los costes
directos totales del proyecto, que ascienden a doce mil cuatrocientos noventa
y cuatro con treinta y cinco euros.

Costes indirectos

Se consideran indirectos los costes que no influyen directamente en la
simulacion, y no pueden ser directamente relacionados con ninguna actividad
en concreto.

Uso de instalaciones 200€

Tutoria de proyecto (20 horas) 400 €

Transporte 100 €

TOTAL 700 €

Costes totales

Es sencillo calcular los costes totales como la suma de los dos anteriores,
resultando: trece mil ciento noventa y cuatro con treinta y cinco euros.
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3. Conclusiones

Tras haber finalizado este trabajo, se puede concluir que:

. Los dos modelos planteados, tanto el fusiforme como el sacular, han
sido capaces de adaptarse a todos los casos propuestos. Lo han hecho
modificando su geometria, mallado, y condiciones de contorno para
adaptarse a las exigencias de los parametros geométricos de entrada,
de forma que no es necesario abrir Fluent para modificar su
comportamiento.

II.  Lasimulacion CFD ha corrido sin incidencias, en un tiempo aproximado
de 16 horas por cada diseno de experimentos, y completando los 4
ciclos cardiacos por modelo que se exigian sin fallo. Esto ha sido posible
hacerlo sin necesidad de modificar en ningun instante de la simulacion
los modelos de forma manual, y simulando y guardando los resultados
de manera automatizada.

lll. Los casos simulados en bloque han ofrecido suficientes datos para
construir un modelo de orden reducido fiable mediante una superficie
de repuesta. Este ROM, es capaz de dar un resultado muy similar al que
se obtendria al simular un modelo con los mismos parametros de
entrada en un tiempo muy inferior.

A pesar de la sencillez de los modelos aqui propuestos, y la inviabilidad de su
puesta en practica tal y como se presentan en este trabajo, se han plantado las
bases para la creacion de una herramienta (til, sencilla y econémica de
diagnostico, que podria ser de gran ayuda a medida que la complejidad del
modelo crezca, aumentando también el nimero de parametros de entrada, y
acercandose asi cada vez mas a la realidad del paciente.

3.1. Propuestas de futuro

Como ya se ha dicho, este trabajo no pretende dar una herramienta valida y
funcional, pero si mostrar como se ha de proceder y dar una solucion posible a
los problemas pueden surgir al abordar este tipo de proyecto.

De la misma manera, en este apartado se pretende dar posibilidades de
desarrollo para poder alcanzar ese nivel de adecuacion a la realidad del
paciente que antes se ha mencionado. Aqui se mencionan algunas ideas:

Modelos capaces de representar asimetria: Bien a través de modelado 3D (esto
supondria un gasto computacional mucho mayor a la hora de generar el ROM),
0 a través de coeficientes de asimetria sobre modelos 2D axilsimétricos.
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Variacion de las condiciones de contorno: Al igual que el codigo que rige los
perfiles de presion y velocidad es dependiente del radio de la arteria, siendo
este variable, también es posible modificar el perfil con un parametro externo.
Esto podria ser especialmente Gtil para pacientes que sufren de hipertension o
una insuficiencia cardiaca, siendo tratados de cara al ROM de igual manera
gue se han tratado los parametros geométricos en este proyecto.

Propiedades del fluido: En este trabajo se ha aproximado la sangre a un fluido
newtoniano, pero esto no es del todo cierto. Se podria ajustar la viscosidad de
la sangre anclando tablas en funcion del esfuerzo en Fluent. Ademas, e
incidiendo una vez mas en la parametrizacion por paciente, la sangre puede
tener diferentes viscosidades y densidades (asociadas a patologias o
simplemente a la edad del paciente) datos facilmente obtenibles a través de
pruebas de laboratorio. Esta viscosidad es critica si, ademas, no se tiene en
cuenta la condicion de no deslizamiento en las paredes del vaso para calcular
el esfuerzo cortante en la pared, como se ha hecho en este trabajo.

Interaccion sélido fluido (FSI): Este campo escapa del area de conocimiento
desde el que parte este trabajo, pero las técnicas de simulacion acopladas
cada vez son mas potentes, y podrian ser de gran ayuda en pacientes con
paredes vasculares anormales por patologias como la arterosclresosis.
Parametrizando la rigidez de las paredes de forma que para el personal
sanitario sea igual de sencillo modificar este parametro como cualquier otro
anteriormente mencionado.

Desarrollo de una aplicacion: Si se pretende que sea utilizado por personas
completamente ajenas al mundo de la informatica y la simulacién por
ordenador, es necesario crear una interfaz sencilla que permita personalizar
los parametros a tener en cuenta, mostrar y analizar los resultados obtenidos
y almacenarlos como parte del historial médico del paciente.

Estas son tan sélo algunas propuestas de mejora que han surgido a lo largo de
este TFG pero que nos hemos visto obligados a rechazar por falta de tiempo y
recursos. Una simulacion en bloque capaz de ser representativa de un
aneurisma real supondria un gasto computacional altisimo que no podemos
asumir a un nivel académico, pero que, llegando a ser una realidad, daria adn
mas valor a la potencia y rapidez del modelo de orden reducido.
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