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Resumen

Se pretende estudiar la relacién entre los parametros de disefio del transductor, el
proceso de formacién del haz y la morfologia de las arterias a fin de obtener elastogramas de
mayor calidad, ya que esto puede ser un aspecto importante en la visualizacién no — invasiva de
arterias superficiales. Dicha investigacién se realizé gracias a la facilitacion de los equipos del
Laboratorio de Imagenes Ultrasonicas de la Universidad de Santiago de Chile en una
asociacion al proyecto financiado por el Fondo Nacional de Desarrollo Cientifico y Tecnolégico
(FONDECYT 11110289).

El proyecto consiste en el estudio de la técnica de elastografia ultrasénica, que tiene el
potencial de ser desarrollada para la deteccién de arterioesclerosis. En una primera instancia se
expone una revisién del estado del arte, con el que se cuenta actualmente para poder detectar
esta patologia. Luego se presenta un analisis del comportamiento mecanico de las arterias.
Para lograr esto se utiliza el programa ANSYS en la reconstruccion de las geometrias y para la
simulacién mediante elementos finitos. A modo de complemento se presenta también un

modelo de arterias con diferentes grados de estenosis.

Posteriormente se simulan las imagenes ultrasénicas con el programa Field I, a partir

de del trabajo realizado en ANSYS, con las que finalmente se calculan los elastogramas.

A modo de complemento se presenta también resultados experimentales, obtenidos con
un material bio-mimético que simulé una arteria e imagenes obtenidas con un ecografo portatil y

un transductor marca Terason, modelo 12L5 — V.



Dedicatoria

Quiero dedicar este trabajo de titulacion al mas fiel compafiero de vida, él que siempre ha
estado a mi lado, en las buenas y sobre todo en las malas........ que con solo su mirada y un

carifio, me arregla el dia ... para ti Santos.



Agradecimientos

Quiero agradecer a toda mi familia (tios, tias, abuelos, abuelas, primos y primas) que me dio el
soporte para poder sobrellevar los problemas que aparecieron a lo largo de mi formacién como
Ingeniera Fisica, el apoyo imprescindible y el carifio incondicional. También quiero agradecer a
mis amigos Javier Enriquez, Nicole Juanchuto, Andrea Avila, Cristobal Herrera y Diego Jara, ya
que gracias a ellos disfrute y me forme como persona, a mi querido hermano Claudio Chandia
guien siempre creyd en mi animandome a seguir, a mis amorosos padres Sonia Gamboa y
Ramaén Chandia, de los cuales aprendi sobre esfuerzo y perseverancia.....por ultimo y no
menos importante a Moka y Santos que alegran mi vida.

Vi



Tabla de contenidos

1

1ol [N ool To] o APPSR 1
1.1 Motivacion de 1a INVESIGACION .........ccoiiiiiiiiiiee e e 1
1.2 Métodos de deteccion actuales para la arterioesclerosis .........ccccvoveeieeenieeiiieeviee e, 3
1.3 Elastografia: Una alternativa a la ecografia. ..........cccovvviree i 6
14 Problema del @SUdIO .........cooiiiiiiiii s 7
15 ODbBJELIVOS ... 8

151 ODJELIVO GENEIAL ...ttt et e e e e e 8

1.5.2 ODbjetiVoS ESPECITICOS ...uviiiiiieii i e e 8

FUNAAMENTO TEOMCO ..ottt s bt e e et e e e 10
2.1 [ T o] [0 To [ £= 1= 14 (=] 4 - | SRR 10

2.1.1 T .ttt ettt bbbttt 13

21.2 MBI ...ttt neee 14

2.1.3 F Y0 1Y7=T 01 (o] - PO PP 16
2.2 Comportamiento mecénico tipico de la pared arterial de arterias sanas. ................... 17

221 Deformacion NO INEAI ..........coouiiiiiiiiie e e 17
2.3 HEMOAINAIMICEA ...ttt e e e e e 20
2.4 ATEIOSCIBIOSIS ...ttt ettt 22
2.5 Modelamiento biomecéanico de la deformacion de la pared arterial (solucion
= a1 [ 1o ) (R PSRRI 25

251 Arteria SOmMetida @ PreSIONES ........uuuururuieieiiieieieiuieinreraerarernrerererr ... 25

252 Arteria incrustada en un medio finito (0 INfINItO). ..., 27
2.6 Sistema de coordenadas del transductor y su limitante en resolucion lateral. ............ 31

26.1 TENSION A& VON MISES....ciiiiiiiiiiiiiee ittt e e e e 32

V1= (oo (o] (oo - VSRR 35
3.1 Método de ElemeNntoS FINITOS. ......coouuiiiiiiiiie et 35

3.1.1 Y 013 TP PP P PP TP PTPTPRPRPRPRPN 36
3.2 T o I | PR 37
3.3 SIMUIACION de A0S R ......oiiiiiiiie e ae e et e e e 41

3.3.1 1Y ToTe [=] (ol g g T=Tox= 1o o] o TP OTPRT 41

Vii



7

3.3.2 [ oTe (=) (o Iz LT U 1] 1 oo NPT 45

3.4 Formacion del haz (beamforming) ........ccuvveeiieeiiiiice e 48
35 [ =T IS [T (o RSP PSTPT 48
3.6 [T oToTo | = 1 = USSR 50
3.7 ElaSTOQIAia ... ee ettt b 54
3.8 Busqueda y rastreo de desplazamientos (Tracking displacement) ........ccccccceeevvnnneen, 55
3.9 Materiales bio - MiMEéticos (Phantoms).........ccoiiiiiiiiiiiie e 58
3.10 Configuracion eXperiMeENtal ..........ccuuuiieeiee i e e e s s e e e e e e e e e e 59
3.10.1  Fabricacion de 1aS ArteriaS ........ccveeiiuuieeeiiiiie e iie e e sre e e ste e e sre e e e stae e e e etaeae e e 59
3.10.2  Fabricacion del MUSCUID .........ccoiiiiiiiie et e 61
3.11  Montaje experimental........ccccooo i 62
3.12  Par@metros de Calidad .........cooveeiiiiiiiiiiiii e 65
3.12.1  Sefial Sobre RUIAO - SNR ..o 65
LTS 0] =T [0 1 PSP 66
4.1 RESUIAAOS FEM ... ..ot e e e e e e e 66
4.2 LTS 0] =T [0 L T o | PP 76
4.3 Resultados eXperimentales. .......ccoooii i 82
100 o Tor 11 ] T 1TSS 85
PN o 1= o [ 1ot PP PPPU 87
6.1 FiSiOlogia CirCUIALONIA. .. ... .eeieiiiiie ettt et 87
6.2 El SIStEMA ArtEIIaAl.......eeiiiiiiiie e 88
6.2.1 INCOMPIESIDIlIAA ..o 89
6.2.2 HEterogen@Iidad. ... ....cooiiiiiiiiiiie e 89
6.2.3 YN a1 1Yo i (o] o1 - PR PPRPRRN 90
6.2.4 ESTUEIZO reSIAUAL......eeeieiiee e e e e e e s 91
6.3 =] oo] (=TS =] o ) D TP PPTPTO 92
6.4 Factores de riesgo de la aterOESCIErOSIS .....uvveeiiiciiiiiiiie e 94
RETEIENCIAS ...eei ettt e et e e e e e e s st e e e e e e s e e nnbreaeeaaeas 95

viii



indice de cuadros y tablas

Tabla 2.1 Promedio (desviacion estandar) de los moédulos elasticos maximos (Mody),
estiramientos y esfuerzos de fluencia y ultimos de ruptura (Ay, ey, AU,aU,) para arterias largas,
corticales y venas, obtenidas tanto de cirugias como de autopsias. [11]......cccccveeririierieeninene 12

Tabla 2.2Propiedades elasticas de los componentes estructurales de la pared arterial. [12] .... 14

Tabla 3.1 Parametros del transductor disefiado en Field Il. ........coooovvieieiiiiiiiiie e, 46

Tabla 3.2 Porcentaje de dispersiones entre diferentes interfaces. ........ccccccccevvvvviiiiiiiicivevicenenn, 51



indice deilustraciones

Figura 1.1Las 10 causas principales de muertes en el mundo, segun la OMS[1] ..........ccccvveeene.n. 2

Figura 1.2 Ecografia Duplex de arterias renales. En esta imagen se puede apreciar los lugares
donde existe flujo de SANGIE. [2] ...oci it 3

Figura 1.3 Angiografia selectiva de la arteria mesentérica superior en proyeccion antero-
1013 (=T o] g 1 P OO PSP P PP PP PP 4

Figura 1.4 Angiografia por resonancia magnética. Estenosis de la carotida interna izquierda. [4]4

Figura 1.5 Coronaria. HOmMBre 21 @R0S[5] ....uuuuuururuiuiuimiuiuiuinieininieinieininrsrnrnrsrnmnnrnnre———.. 5
Figura 1.6 Intima-media thickness, Vision de la arteria carotida. [6] .......cccccoevevvvveeeeeeriiiiiinneeenn. 5
Figura 1.7 Esquema del cambio de coordenadas del sistema transductor-arteria. [7] ................. 7
Figura 2.1Modelo de tejido blando segun Hayashi[9]........ccccceeeiiiiiiiiiiiiee e 11

Figura 2.2 Esquema de las capas estructurales constituyentes de la arteria sana: interna o
intima, media y a0VENTICIA[7] . ..vii it 13

Figura 2.3 Corte transversal de arterias de conejos (espesor 5 um). (A) Arteria Aorta
descendiente, (B) Arteria aorta media abdominal, (C) Arteria iliaca y (D) Arteria Femoral. [12] 15

Figura 2.4 Modelo esquematico de fasciculos musculares elasticos en una arteria elastica. C
corresponde al plano transversal de la arteria, mientras que L al plano axial. [12]..................... 16

Figura 2.5 Curva de esfuerzo-deformacion de una arteria aorta canina. [12] ........ccccecvvvverrnnnnnn. 17

Figura 2.6 Diagrama esquematico de las curvas de esfuerzo-deformacién para segmentos
circunferenciales de 1as arterias.[L0] . ...ooocueriiiieie i a e 18



Figura 2.7 Presion en el Sistema Circulatorio. [14] ......oooueiiiiieiiee et 21

Figura 2.8 Lesiones ateroescleréticas. A la izquierda lesion Tipo | y a la derecha lesion Tipo I,
segun la Asociacion Americana del Corazon. [16] ........cceeiueieiiieniieeiniieeeiee e 22

Figura 2.9 Lesiones ateroescleréticas. A la izquierda lesion Tipo VI y a la derecha lesion Tipo V,
segun la Asociacion Americana del Corazon. [16] ........ueeveeeeiiiiiiiiiiie e e e e e e e e e e 23

Figura 2.10 Lesion ateroescler6tica, Tipo VI, segln la Asociacion Americana del Corazén. [10]

..................................................................................................................................................... 23
Figura 2.11 Arteria simple sometida a preSioNeS.J17] .......uuuueruirimimimieinirinierernieininrern————. 25
Figura 2.12 Esquema del modelo 2. Arteria en un medio fiNito. .........ccccvveiiiiieii e, 28

Figura 2.13 Grafica deformacidn versus posicién lateral. Curva roja deformacion teérica modelo

1 y curva azul deformacion tedrica MOdEI0 2. .........ooiiiiiiiiiiiiiei e 30
Figura 2.14 Sistema tranSAUCIOr — @ITEIIAL. .......cieiiuiiiee ittt 31
Figura 3.1 Esquema del funcionamiento de un programa en Field 1. ..........cccccovviiiiiniicenninnn, 40
Figura 3.2 Simulacion arteria sana aislada. ...........cccccooviiiiiiiiiii e 42
Figura 3.3 Simulacion arteria sana en un medio finito. ........ccccoeeei i, 43
Figura 3.4 Arteria con patologia 10% (piscina de lipid0S). .......ccooiiiiiiiieeii e 43
Figura 3.5 Arteria con patologia 40% de placa ateroesclerotiCa. .........ccccvevevveeeiiiiieesiiiiee s, 44
Figura 3.6 Arteria con patologia 70% de placa ateroescleratica. ..........c.ceevvveeeeiiiieeeiiiieeennieenn, 44
Figura 3.7 Proceso de formacion de imagenes elastograficas. ..........ccccveviiieieiniiiieiiiiice e, 47
Figura 3.8 Esquema de un transductor INEaI[22] ............oooiiiiiiiiiiiieie e 49

Xi



Figura 3.9 (a) Ancho del transductor (width), (e) Ancho de un elemento, (g) Separacién entre

elementos (kerf), (h) Alto del elemento y (p) Distancia entre elementos (pitch)..............ccceeen.e. 50
Figura 3.10 Formacion de una imagen ecografica. [22] ........cccevueriieeiniie e 53
Figura 3.11 Tipos de elastografia. [22] .........c.eeeiiiiiiiiiiiie e 54

Figura 3.12 Esquema funcionamiento del algoritmo de bdsqueda y rastreo de desplazamientos.
225 RO 56

Figura 3.13 Esquema del disefio del algoritmo de multiniveles. [26] ........cccccvvvvrvieiiinriinininininnn. 57

Figura 3.14 Material bio -mimético creado en el laboratorio. Arteria de Polivinil Alcohol

incrustada en Gelatina tiP0 B. .......oo.uiiiiiiii e 58
Figura 3.15Representacion del montaje experimental. ...........cccocoevoiiiiie i 62
Figura 3.16 Representacion del montaje experimental, con ecografo. .........cccccovcvvveiniieenninnen, 63
Figura 3.17 Fotografia del montaje original. Laboratorio de Imagenes Ultrasoénicas. ................. 64

Figura 4.1 Graficos obtenidos para el caso de arteria sana en el vacio. (a) Deformacion axial, (b)
Deformacion lateral, (c) Desplazamiento axial, (d) Desplazamiento lateral y (e) Deformacion de
cizalle. En el eje x se muestra la posicion lateral y en el eje y la posicion axial............ccccceeeens 67

Figura 4.2 (a) Deformacion angular, (b) Deformacién radial y (c) Deformacién de Von Mises... 69

Figura 4.3 Grafico deformacién (%) versus la posicién de la arteria en (mm). Curva roja:
Deformacién radial, Curva azul: Deformaciéon de Von Mises. Curva verde: Deformacion teérica.

Figura 4.4 Arteria sana en un medio finito. (a) Deformacién angular, (b) Deformacién radial y (c)
DefOrmMaciOn 08 VON IMISES. ....uuuuiuriiereieietiieieteretererererererere e e, —e—————————e—a—a—a—a—araraaararararararararsrrrsranes 71

Figura 4.5 Grafico deformacién (%) versus la posicion de la arteria en (mm). Curva roja:
Deformacion radial, Curva azul: Deformacion de Von Mises. Curva verde: Deformacién tedrica.

Xii



Figura 4.6 Arteria con patologia 10%. Deformacion de Von MISEes. .........ccocceeeieeeniieeiniieesieeeie. 73

Figura 4.7 Grafico de deformacion versus posicion. Arteria con patologia 10%. ............cccceeueeee. 73
Figura 4.8 Arteria con patologia 40%. Deformacion de Von MISEes. .........ccocveereeeiiieeiniieesiee e, 74
Figura 4.9 Grafico de deformacion versus posicion. Arteria con patologia 10%. ............cccceeueee.. 74
Figura 4.10 Arteria con patologia 40%. Deformacion de Von MISES. ........ccccccvvvvveeeeeeriiiciivnneneenn. 75
Figura 4.11 Grafico de deformacion versus posicidn. Arteria con patologia 70%. ............c.c...... 75
Figura 4.12 Imagen ecografica modo B. Arteria sana aislada. ..........ccccccccoevviiniieeee i, 76

Figura 4.13 Arteria sana. (a) Desplazamiento lateral, (b) Desplazamiento axial, (c) Correlacion y
(d) Deformacion de cizalle. En el eje x se encuentra la posicion lateral y en el eje y posicion
= DT | PSP PPEPRR 77

Figura 4.14 Arteria sana. Eje x posicion lateral, eje y posicion axial. Deformacion de Von Mises.

Figura 4.15 Grafico SNR versus porcentaje de apertura. Curva roja: transductor de 64 lineas,
Curva azul: transductor de 128 lineas y curva verde: transductor de 256 lineas........................ 78

Figura 4.16 Deformacion de Von Mises para 10% de apertura — 64 lineas. Eje x posicién lateral
Y €J8 Y POSICION AXIAL ....iviiiiiiiie e e et e e e s e e e e e e s e e — e e e e e e s e et araaaaeas 79

Figura 4.17 Deformacion de Von Mises para 10% de apertura — 128 lineas. Eje x posicion lateral
Y €J8 Y POSICION AXIAL .vvveeeiiriiieeiiiiee e sttt e e ettt e e sttt e e e st e e e sta e e e e staeeeeantaeeeeanbaeeeesntaeaeessbeeeeansneeeeans 79

Figura 4.18 Deformacion de Von Mises para 10% de apertura — 256 lineas. Eje x posicién
lateral y €j& Y POSICION AXIAL .....eeiiiiiiiiieiiiii ettt e 80

Figura 4.19 Grafico SNR VErsuS Lama. ........coeeiiiiiiiiiiiiiie e 80

xiii



Figura 4.20 Arteria con patologia. (a) Imagen ecografica modo B y (b) Deformacién de Von
LY=o PP TR 81

Figura 4.21 Material bio — mimético fabricado en 1aboratorio. ............ccocevvveriiiiiiiiiicncnce 82

Figura 4.22 Imagen ecografica modo B de material bio — mimético fabricado en el laboratorio.
Eje x posicién lateral, eje y POSICION @Xial........cc.uvvvviieeiiiiiiieieeee e 82

Figura 4.23 Arteria sana de material bio — mimético. A la izquierda desplazamiento axial, a la
derecha desplazamiento lateral. Eje x posicién lateral, eje y posicion axial. ...........cccccveveeeennnnns 83

Figura 4.24 Arteria sana de material bio — mimético. A la izquierda deformacion axial, a la
derecha deformacion lateral. Eje x posicion lateral, eje y posicion axial. .........c..c.coeeevvivereeennnnns 83

Figura 4.25 Arteria sana de material bio — mimético. A la izquierda deformacion de cizalle y a la

derecha deformacién de Von Mises. Eje x posicion lateral, eje y posicion axial.............cc......... 84
Figura 4.26 Arteria sana de material bio — mimético. Correlacion.............ccocccveviieieiiiiice e, 84
Figura 6.1 Sistema circulatorio, arterial Y VENOSO. ..........eiiiiiiiiieiiiiie e 88
Figura 6.2 Sistema de coordenadas cilindrico para un mecanismo vascular [5] ..........ccccveeeee... 90

Figura 6.3Esquema de corte de la arteria longitudinal bajo la presencia de esfuerzos residuales.

Figura 6.4 Estructura quimica del colesterol libre.........cccoovveviieiiiiciee e 92

Figura 6.5 Estructura general de una lipoproteina. La capa exterior es hidrofila, por lo que la
estructura se suspende en el agua y por dentro las cadenas hidrocarbonadas de los fosfolipidos
crean un ambiente apolar capaz de albergar particulas hidréfobas..........ccccovcveiiiiiiiiee 93

Xiv



XV



Capitulo 1

1 Introduccién

En este capitulo se expone la motivacion de la investigacion realizada. Se presenta la
problematica del silencio clinico que existe tras esta enfermedad y las tecnologias con la que se
cuenta hoy en dia para poder detectar ateroesclerosis en arterias superficiales. Cabe mencionar
que todos estos métodos son invasivos ya que necesitan de una sonda inter — arterial o exponer
al paciente a un contraste radiol6gico (puesto que estos medicamentos producen un realce de
las estructuras vasculares), mientras que el método que se propone en esta investigacion,
elastografia ultrasénica es no — invasivo, o que proporciona una gran ventaja respecto a los

meétodos actuales, ya que no restringe pacientes y minimiza los posibles riesgos.

1.1  Motivacion de la investigacion

Segun el estudio que entrego la organizacién mundial de la salud (OMS) el afio 2012,
las dos enfermedades que encabezan la lista de “Las 10causas principales de defuncién en el
mundo” (figura 1.1) son la cardiopatia isquémica (7,4 millones) y los accidentes
cerebrovasculares (6,9 millones). Ambas enfermedades son ocasionadas como consecuencia
de la arterioesclerosis, una condicién médica que provoca la acumulacion de colesterol de baja
densidad en las arterias (conocido como LDL por sus siglas en inglés) durante afos, formando
placas “duras” en el interior de estas, ocasionando la estrechez y endurecimiento del vaso.
Esta condicidon puede ser genética 0 a causa de una vida poco activa o con una dieta no
equilibrada, en cualquier caso, la enfermedad es asintomética (no presentamos o percibimos
sintomas), por lo que es muy dificil tener certeza cual es nuestra condicién real. Si bien existe
un examen sanguineo que nos entrega el conteo de colesterol de baja y alta densidad (HDL y
LDL correspondientemente) en nuestra sangre, no tenemos forma de saber si este esta

distribuido por todo nuestro sistema arterial o acumulado solo en un punto.

Este es el gran problema que enfrentan los médicos hoy en dia, ya que la placa puede
estar ubicada en cualquier parte de nuestro sistema y en diferentes porcentajes. La placa

ateroesclerética, dificulta la dindmica normal del vaso, reduciendo su movilidad y con ello la



velocidad y el ritmo con el que se puede distribuir la sangre y por ende el oxigeno en nuestro
cuerpo. Otro efecto es que al reducir el area producto de la formacién de la placa, el tejido sano
se somete a una presion excesiva que puede debilitar nuestras paredes, afectando su
elasticidad. Por ultimo la placa podria desprenderse de la pared arterial y comenzar a viajar por
el torrente sanguineo, provocando una obstruccion total en una arteria de menor diametro.
Todos estos accidentes pueden desembocar en infarto de miocardio, angina de pecho,
accidentes vasculares del cerebro, falta de riego sanguineo en las extremidades inferiores,
insuficiencias renales, etc.

Por esta razon es de fundamental interés el desarrollo de un examen preventivo que
evite el silencio clinico que hoy existe en torno a esta enfermedad. Con un examen que muestre
el lugar y el porcentaje de obstruccién de la pared arterial, se podria disefiar un tratamiento
personalizado a cada paciente.[1]

Las 10 causas principales de defuncion en el mundo en
porcentaje (2012)
48.6%

2%
2.2%
13.2% 2.7%
2.7%
2.7%
2.9%
11.9% 5.5%
5.6%
@ Otras causas @ Cardiopatia isquémica
0 Accidonto cerebrovascular Q) Enfermedad pulmonar obstructiva
€ Infecciones respiratorias inferiores cronica
@ Canceres de trachea, bronquios y @@ VIH/SIDA
puimon @ Entermedades diarreicas
€ Diabetes mefitus @ Accidentes de trafico
@ Cardiopatia hipertensiva

Figura 1.1Las 10 causas principales de muertes en el mundo, segun la OMSJ[1]



1.2 Métodos de deteccion actuales para la arterioesclerosis

El primer método de deteccién es un examen fisico. EI médico llevara a cabo un
examen donde auscultara el corazén con un estetoscopio. La ateroesclerosis puede producir un
sonido de silbido o ruido (soplo) sobre una arteria. Este es un examen poco certero ya que
depende de la experiencia del médico y no sé puede determinar el nivel de estenosis. No existe
un examen concluyente para determinar la arteriosclerosis, pero si existen examenes

imagenoldgicos alternativos como:

- Ecografia daplex: El ultrasonido duaplex de la carétida utiliza una combinacion de
ultrasonido convencional y Doppler para: evaluar el flujo sanguineo en las arterias
carétidas, medir la velocidad del flujo sanguineo, estimar el diametro de un vaso
sanguineo y el porcentaje de obstruccion. El principal problema, es que se visualiza el
flujo y no la pared arterial, dejando abierta una gran gama de alternativas a otras

patologias.

08:07:34AM Tis0.2 MI 0.8

54000820100628 Dra. Onelia Greatty C5-2/Renal
FA 33Hz M2M3
5.1cm — . +27
%,
7P 125Hz |
VMue2.0mm

i VSA 23.1cm/s
VTD 16.8 cm/s

VDM 16.4 cm/s
IR 0.27
TA 208 ms

36mm/s

Figura 1.2 Ecografia Daplex de arterias renales. En esta imagen se puede apreciar los lugares

donde existe flujo de sangre. [2]



- Angiografia: La angiografia es un examen de diagnéstico por imagen cuya funcién es el
estudio de los wvasos  circulatorios que no son visibles mediante
la radiologia convencional. Esta es una técnica invasiva, pues requiere la introduccion
de un catéter en una arteria periférica. El proceso se basa en la administracion por via
intravascular, de un contraste radiopaco. Losrayos X no pueden atravesar el
compuesto por lo que se revela en la placa radiogréafica la morfologia del arbol arterial
asi como sus distintos accidentes vasculares, émbolos, trombosis, aneurismas,

estenosis, etc.

Figura 1.3 Angiografia selectiva de la arteria mesentérica superior en proyeccion antero-posterior.[3]

- Arteriografia por resonancia magnética (ARM): Un derivado de angiografia, el
procedimiento es similar y también necesita de fArmacos para causar el contraste. Deja
observar anomalias de los vasos sanguineos, utilizando RMN.

Figura 1.4 Angiografia por resonancia magnética. Estenosis de la carétida interna izquierda. [4]


https://www.nlm.nih.gov/medlineplus/spanish/ency/article/003327.htm
https://es.wikipedia.org/wiki/Diagn%C3%B3stico_por_imagen
https://es.wikipedia.org/wiki/Radiolog%C3%ADa
https://es.wikipedia.org/w/index.php?title=T%C3%A9cnica_invasiva&action=edit&redlink=1
https://es.wikipedia.org/wiki/Cat%C3%A9ter
https://es.wikipedia.org/w/index.php?title=Contraste_radiopaco&action=edit&redlink=1
https://es.wikipedia.org/wiki/Rayos_X
https://es.wikipedia.org/wiki/Radiograf%C3%ADa
https://www.nlm.nih.gov/medlineplus/spanish/ency/article/007269.htm
https://www.nlm.nih.gov/medlineplus/spanish/ency/article/003327.htm

Angiografia por TAC: La tomografia combina el uso derayos X con el analisis
computarizado de las imagenes. Los haces de rayos X se transmiten desde un
dispositivo de rotacidon hasta el area de interés en el cuerpo del paciente desde
diferentes angulos de proyeccion para obtener las imagenes, que luego se ensamblan
por un ordenador creando una imagen tridimensional de la zona en estudio. En la
angiografia por TAC, el andlisis se realiza simultdneamente con una inyeccién de
medios de contraste a alta velocidad hasta que alcance el lecho arterial de interés,

empleando una técnica que le hace seguimiento a la trayectoria del bolo inyectado.

Figura 1.5 Coronaria. Hombre 21 afios[5]

Intima-media thickness (IMT): Es una imagen por ultrasonido que entrega una medida
del espesor de tlnica intima y tinica media, las dos capas interiores de la pared de una
arteria. La medicidon se hace generalmente por ultrasonido externo y ocasionalmente

por catéteres de ultrasonido internos invasores.

Figura 1.6 Intima-media thickness, Visién de la arteria carétida. [6]


https://es.wikipedia.org/wiki/Rayos_X

El problema que existe con los métodos descritos anteriormente, es que todos son
invasivos, ya sea por la necesidad de un catéter intra — arterial o por requerir de una inyeccion
de contraste, ademas de tener un alto costo monetario. En cambio la elastografia ultrasénica es

un método no — invasivo y de bajo costo.

1.3 Elastografia: Una alternativa a la ecografia.

El ultrasonido se utiliza con gran éxito en el diagnostico de anormalidades en las
estructuras de tejido blando en el cuerpo humano. Imégenes transversales se realizan en
tiempo real con la técnica del modo B (modo brillo) mediante los escaneres actuales. Una alta
calidad de imagen se obtiene mediante el empleo de un transductor ultrasénico, formado por
arreglos de cristales piezoeléctricos, el cual mediante el uso del método de eco-pulsado permite
generar imagenes de la morfologia de los tejidos.

Pero las imagenes de ultrasonido aun carecen de contraste y resolucién en
comparaciéon con RMN (resonancia magnética nuclear) e imagenes de rayos X. Los grandes
limitantes de los métodos de ultrasonido actuales son :la dependencia de un operador (es decir
que no son funcionales), que su resolucion obedece mucho al disefio del transductor y del
método de formacion del haz (beamforming). Por otro lado la resolucion lateral es una limitante
fisica de la fabricacion del cristal y de las condiciones eléctricas, asi como la capacidad para

procesar cada canal.

En las Ultimas décadas han aparecido técnicas por ultrasonido, complementarias a la
ecografia que consiguen representar las propiedades elasticas de los tejidos utilizando
principios fisicos similares a los empleados en la palpitacion (sentir el cuerpo con los dedos o
las manos). Este conjunto de técnicas denominada imagen elastograficas, se basan en la
aplicacion de esfuerzos externos o internos y en el andlisis de la respuesta del tejido a estos

esfuerzos, es decir, su comportamiento mecénico.

Hace algunos afios, muchos diagnésticos médicos se realizaban mediante el uso de la
“palpitacion”. En los ultimos veinte afios, varios estudios han demostrado que el uso de la
ecografia, ha hecho posible identificar anomalias demasiado pequefias o demasiado profundas,

para ser detectadas por este método.



Més recientemente la elastografia, se ha utilizado en combinacién con técnicas intra-
vasculares, en pro de la caracterizacion de propiedades elasticas de las paredes de la placa y
de los vasos ateroescleréticos. La combinacion de imagenes de alta resolucién con técnicas de
estimaciéon de deformacién puede proporcionar informacion util para la caracterizacion de la

placa y la prediccién de la progresion.

La validacién requiere la realizacion de experimentos con objetos de prueba. De hecho
trabajando en materiales bio-miméticos es conveniente, que los parametros del objeto

estudiado, tales como la geometria y el nUmero de capas se controlen con precision.

1.4 Problema del estudio

El problema principal que existe para poder visualizar las arterias con ultrasonido es el
cambio de coordenadas. Las arterias tienen un movimiento que se puede describir simplemente
en coordenadas cilindricas, con el origen en el centro de estas, pero al ser un método no
invasivo, el transductor se coloca sobre la piel, visualizando la deformacion arterial desde su

propio sistema cartesiano, como se puede apreciar en la figura 1.7:
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Figura 1.7 Esquema del cambio de coordenadas del sistema transductor-arteria. [7]



En busca de mejorar esta problematica, se utiliza para el cambio de coordenadas el
coeficiente de Von Mises (que se definird mas adelante), el cual fue incorporado en los estudios

de elastografia arterial por Maurice [8].

1.5 Objetivos

15.1 Objetivo general

El tema propuesto pretende estudiar la relacion entre aspectos del disefio del
transductor y la calidad de la imagen de elastografia (contraste y resolucién) a fin de mejorar la

visualizacion de la forma de la placa.

1.5.2 Objetivos especificos

e Desarrollar y validar la metodologia de simulacién por elementos finitos (FEM) de la

deformacion radial de las arterias sanas (problema bidimensional).

e Desarrollar simulaciones en FEM para arterias con diversos grados de estenosis.

e Implementar simulaciones de imagenes ultrasénicas mediante el codigo libre FIELD
Il.

e Implementar simulaciones de imagenes ultrasénicas incorporando la deformacion

arterial desde el estudio FEM.

e Calculo de elastogramas desde imagenes ultrasonicas y definicion de un parametro

de calidad para el elastograma de Von Mises.



Desarrollar simulaciones ultrasénicas para una arteria sana con distintas

propiedades de disefio del transductor y metodologia de formacién de la imagen.

Realizar un estudio paramétrico en funcion de las propiedades geométricas de las
arterias y sus irregularidades, asi como en funcién de la sonda ultrasénica. Verificar
el estudio paramétrico en funcion de la apertura sintética, la cantidad de lineas y la

longitud de onda para la arteria simple.

Desarrollo de un material bio — mimético de polivinil alcohol (PVA) para estudios in-

vitro.

Desarrollo de un sistema experimental para estudos in-vitro.

Validacion experimental de una arteria sana.



Capitulo 2

2 Fundamento Tebrico

Este capitulo se divide en tres areas. En una primera instancia, se define la fisiologia de
las arterias, luego se estudia la biomecanica que rige su comportamiento, para finalmente
presentar las ecuaciones constitutivas (modelos simples) que describen dos casos a modo de

ejemplo.

Es muy importante conocer la fisiologia de las arterias, porque esta nos ayuda a
adentrarnos en su hemodinamica y fisiopatologia, en especial nos interesa estudiar la
arteriosclerosis, que se define como el endurecimiento de las paredes arteriales producto de la
acumulacion de diferentes agentes dentro de ellas, lo que afecta directamente propiedades

mecanicas.

Luego de definir la biomecanica, puntualizamos las ecuaciones constituyentes de dos
sistemas. El primero es un sistema simple, una arteria aislada, sometida a dos presiones, una
interna y otra externa, mientras que el segundo modelo describe una arteria dentro de un
medio, con presion interna.

2.1 Fisiologia arterial

Las arterias estdn compuestas por tres estructuras, las cuales se agrupan en tubos
cilindricos concéntricos, que disminuyen en diametro y aumentan en complejidad a medida que
se alejan mas del corazén. Mientras disminuyen en tamafo, su estructura, composicion
quimica y el espesor relativo de la pared arterial, cambian gradualmente, incrementando su

rigidez y capacidad de responder a cambios de didmetro, producidos por sefales neurolégicas.

[8]
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Las arterias son tejidos bioldgicos blandos (conectivos). Estos, son un conjunto de
tejidos que unen, soportan y protegen a los organismos vivos, distinguiéndose de los duros
(mineralizados) por su alta flexibilidad y bajas propiedades mecanicas. Dichos tejidos blandos,
son estructuras complejas reforzadas con fibras, dependiendo sus propiedades mecanicas de la
concentracién y disposicion de elementos como la elastina, fibras de colageno y células

musculares. Por su parte, Hayashi propone un modelo mecanico para tejidos blandos, el cual

e
I
Elastina || =

Células / |F
musculares

se muestra en la Figura 2.1. [9]

Colageno

Figura 2.1Modelo de tejido blando segun Hayashi [9]

A continuacién se explican los dos principales compuestos que constituyen las arterias: [10]

Colageno: El coldgeno es una proteina que constituye la mayoria de la matriz intercelular de
los tejidos conectivos. Es el elemento principal para soportar esfuerzos entre la amplia variedad
de tejidos suaves. El coldgeno es una macromolécula con un largo cercano a los280(nm), estas
moléculas estdn conectadas con otras mediante enlaces covalentes formando fibras de
colageno. Dependiendo de la funcion primaria y del requerimiento de esfuerzos al que esta
sometido el tejido suave, varia el diametro de las fibras de colageno (el orden de magnitud es
de 1,5(nm)). Mas de 12 tipos de coldgeno han sido identificados. El m&s comun es el colageno
tipo I, el cual puede ser aislado de cualquier tejido, y es el mayor constituyente de las arterias
sanguineas. Los enlaces cruzados intermoleculares de colageno otorgan a los tejidos

conectivos la resistencia, la cual varia con la edad, patologia, etc.
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Elastina: La elastina, al igual que el colageno, es una proteina que forma parte de los
principales constituyentes de la matriz intercelular de los tejidos conectivos. Las largas y
flexibles moléculas de elastina construyen una red tridimensional, la cual puede contraerse
hasta 2.5 veces de su largo natural. Al igual que el colageno, el 33 % del total de aminoacidos

en la elastina se encuentra conformado por glicanos.

El comportamiento de la elastina puede ser explicado bajo el concepto de elasticidad
entropica. Tal como las gomas y polimeros, la conformacién aleatoria de moléculas con ayuda
de la entropia, cambia con la deformacién. La elastina es esencialmente un material elastico

lineal y presenta pocos efectos de relajacion (es mas larga que el colageno).

En general las arterias se dividen en dos grupos: elasticas y musculares. Las arterias
elasticas tienen diametros relativamente mas grandes y se ubican cercanas al corazon (ejemplo
la carotida y la aorta), mientras que las musculares estan ubicadas en la periferia (ejemplo la
femoral y las arterias cerebrales). Sin embargo, algunas arterias exhiben estructuras
morfolégicas de ambos tipos. La micro estructura de las arterias esta generalmente compuesta
por tres capas: la intima, la media y la adventicia. La intima se encuentra compuesta por una
capa de células endotélicas, la cual esta en permanente contacto con la sangre bajo el esfuerzo
cortante del flujo sanguineo. La capa mas espesa se denomina media, y presenta la mayor
capacidad de soporte de la estructura. Esta capa se encuentra conformada por células
musculares, fibras de colageno, elastina y matriz de relleno. Por ultimo, la adventicia, es la
capa mas externa y consiste principalmente de fibras de colageno, sustancia intercelular,

fibroblastos y elastina.

Monson en su estudio de comparacién entre las propiedades mecénicas de arterias
cerebrales y venas, obtenidas a través de cirugias y autopsias, realiza ensayos de traccion
uniaxiales, cuyos resultados se pueden apreciar en la Tabla 1.1. [11]

Mod y (MPa) iy ay (MPa) iy ay {MPa)
Arteries
Aut—cortical 307 (12.91) 1.25 (0.05) 4.33 (2.16) 1.27 (0.05) 475 (2.18)
Surg—ecortical 19.30 {6.92) 1.38 (0.13) 3.60 (1.06) 142 (0.12) 407 (1.24)
Aut—MCA 18,18 (9.03) 132 (=) 152 (=) 141 (=) 323 (=)
Veins
Aut—cortical 346 (2.60) 1.52 (0.16) 0.89 (0.57) 1.72 (0.28) L11 (0.65)
Surg—cortical 3.80 (2.600 1.69 (0.23) 1.30 (0.95) 1.B% (0.25) 152 (1.13)
Aut—bridging 6.43 (3.44) 1.29 (0.09) 115 (0.47) 150 (0.19) 1.32 (0.62)

Tabla 2.1 Promedio (desviacion estandar) de los modulos elasticos maximos (Mod,,), estiramientos y
esfuerzos de fluencia y dltimos de ruptura (4,, a,, 4y, 0y, ) para arterias largas, corticales y venas,
obtenidas tanto de cirugias como de autopsias. [11]
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En la Tabla 2.1, se aprecia una comparacion entre las propiedades mecanicas de
arterias largas, corticales y venas, obtenidas ya sea por cirugia o autopsia. Los valores alli
expuestos son promedios de las diferentes pruebas realizadas, entre paréntesis se aprecian las
desviaciones estandar asociadas, las cuales no fueron calculadas cuando se tenian menos de 3
ensayos. Con respecto a la morfologia de las arterias, la Figura 2.2 muestra un modelo
esquematico de una arteria elastica sana, haciendo mencién a sus tres capas estructurales:

intima, media y adventicia.

adventitia

media

interna

Figura 2.2 Esquema de las capas estructurales constituyentes de la arteria sana: interna o intima, media y
adventicia.[7]

2.1.1 Intima

La tlnica intima ha sido definida como la region de la pared arterial desde, e
incluyendo la superficie endotelica, hasta el lumen del margen luminal de la media. El interior de
la intima, se encuentra conformado por una alineacion de células endotélicas elongadas y
poligonales. Ademas de mantener una interface no trombogenica entre la sangre y la pared
arterial, sus principales funciones son el control de la permeabilidad de la pared a
macromoléculas tales como grasas, proteinas y globulos blancos asociados con el proceso de
inflamacion y reparacion. En personas jévenes y sanas, la intima es tan delgada que no influye
significativamente en las propiedades mecanicas de la arteria. Sin embargo, la intima adquiere
mas grosor y rigidez con la edad, por lo tanto a medida que el ser humano envejece, la intima
va adquiriendo importancia mecanica. Una enfermedad comun que se ocasiona en las arterias

es la arteriosclerosis, que se produce por la adhesion de sustancias grasas, calcio, fibras de
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colageno y desperdicios celulares en la intima. La estructura resultante se conoce en la jerga
médica como placa arteriosclerética, la cual posee una composicion quimica y biolégica
compleja. En casos criticos, incluso la media también puede resultar afectada. La intima por si
misma, puede ser dividida en dos capas. La capa interior contiene una estructura de malla
constituida por proteoglicanos, algunas células musculares suaves aisladas, de tipo contractil
(encargadas de detectar sefiales de esfuerzos de corte presentes en la pared arterial, proceso
gue todavia no se entiende completamente), y macréfagos ocasionales. Al acercarse a la
media, las células musculares suaves comienzan a ser mas numerosas conformando un arreglo
ordenado. Fibras de colageno (resistente a la traccidn), de fibronectina (elastica y flexible), de
laminina (elastica y flexible) y de reticulina (esponjosa, ni elastica ni resistente), también se
encuentran en la matriz intercelular. Esta capa incorpora significativas cantidades de muasculos
y escleroproteinas. En la Tabla 2.2 se pueden apreciar las propiedades mecanicas de los

elementos constituyentes mayoritarios de la intima.

Material Type Physical characteristics  Modulus (MPa)
Collagen Protein Nylon ~10 (89)
Elastin Protein Rubber ~3.0 (89)
Muscle Cellular Active ~0.1-2.0* (90)
Endothelium Cellular Wet kleenex ~0 (91)®
Matrix Muco-polysaccharide Marmalade Viscous (92)

“First figure is estimated value for relaxed smooth muscle cell.
*Endothelial cells may resist tensile stress by means of adhesions to the underlying membrane (70).

Tabla 2.2Propiedades elasticas de los componentes estructurales de la pared arterial. [12]

2.1.2 Media

La segunda capa estructural presente en todas las arterias es la media, al igual que la
intima, se encuentra compuesta de cantidades variadas de proteinas, células musculares
suaves y una matriz esponjosa consistente de proteoglicanos, que usualmente se conoce como
sustancia base. El colageno, al igual que la elastina, son sintetizados por las células musculares
suaves (VSMC) y posiblemente también por el endotelio. Las propiedades elasticas de esta

matriz se pueden apreciar en la Tabla 2.2.
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La media, se encuentra separada en varias capas elasticas concéntricas reforzadas con
fibras de colageno, y con presencia de células musculares suaves, todo esto inserto en una

matriz de sustancia base. Este arreglo puede apreciarse en la Figura 2.3.
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Figura 2.3 Corte transversal de arterias de conejos (espesor 5 um). (A) Arteria Aorta descendiente, (B)
Arteria aorta media abdominal, (C) Arteria iliaca y (D) Arteria Femoral. [12]

En el lado izquierdo de la figura se pueden apreciar las células musculares suaves en
gris oscuro, el fondo gris claro representa las fibras de coldgeno. En el lado derecho se
encuentra la elastina en gris oscuro. La media se separa de la intima y de la adventicia por las
conocidas laminas elasticas interna y externa  (no presente en arterias cerebrales),
respectivamente. En arterias musculares, estas laminas son estructuras predominantes,
mientras que en arterias elasticas, casi ni se diferencian de las laminas elasticas regulares. Si
se observa a través de un plano de corte transversal perpendicular el eje de la arteria, se puede
apreciar un grupo de células atrapadas como en una especie de “sandwich”, por una fina malla
de fibras de colageno (ver Figura 2.4). Desde una perspectiva mecanica, la media es la capa

estructural de mayor importancia en una arteria sana.
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Figura 2.4 Modelo esquematico de fasciculos musculares elasticos en una arteria elastica. C corresponde
al plano transversal de la arteria, mientras que L al plano axial. [12]

Tal como se aprecia en la Figura 2.4, cada fasciculo consiste de un grupo de células
musculares suaves que comparten una orientacién comun C,, y rodeadas de una fina manta de
fibras de colageno E, las cuales estan cubiertas por fibras elasticas. Entre las fibras elasticas,
las cuales aparentan una lamina continua en la seccidn transversal, también existen fibras

onduladas de colageno.

2.1.3 Adventicia

La adventicia es la capa estructural periférica de las arterias, consistente basicamente
de fibroblastos vy fibrocitos (células que producen colageno tipo | y elastina respectivamente),
matriz de sustancia base y gruesas fibras de colageno. La adventicia es rodeada continuamente
por tejido conectivo. El grosor de esta capa, depende fuertemente del tipo de arteria a la cual

pertenece (elastica o muscular), de su funcién fisiolégica y de su ubicacion.

El arreglo helicoidal de las fibras de colageno sirve para reforzar la pared arterial,
contribuyendo significativamente a la estabilidad y resistencia de la pared arterial. La adventicia
es mucho menos rigida en la condicion de estiramiento natural y provoca menos presion que la
media. Sin embargo, a altas presiones las fibras de colageno se rigidizan y la adventicia se
convierte en una especie de chaqueta, de esta manera cuida que la arteria no se estire

excesivamente y rompa.
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2.2 Comportamiento mecanico tipico de la pared arterial de arterias sanas.

2.2.1 Deformacién no lineal

Tal como la mayoria de los tejidos suaves, las arterias presentan altas deformaciones
cuando se encuentran sujetas a las cargas fisiolégicas. Este hecho se constata al momento de
comparar arterias in vivo con arterias extraidas del cuerpo humano, que no estan afectadas por
las cargas fisiolégicas. Comparadas con las arterias sin cargas fisiolégicas, las deformaciones
circunferenciales y longitudinales de las arterias in vivo pueden llegar a ser de 120-140 % y 150
% respectivamente. Las cargas fisiologicas se refieren a la presion media sanguinea y a los
esfuerzos de los tejidos que rodean a las arterias. Cabe destacar que la presion del pulso

sanguineo produce una deformaciéon mucho menor.

Cuando un segmento de arterias se somete a fuerzas tensoras ciclicas, la curva de
esfuerzo-deformacién muestra la forma de una histéresis, tal como se puede apreciar en la
Figura 2.5.

DU i
fi

= 1st cycle /1 3rd cycle
[« 1%
= il ot i
b I
w
e 1 A
[
E=)
w2

0 1 1 1 L 1 1 |

il HllS 1.6 1
Longitudinal extension ratio a

Figura 2.5 Curva de esfuerzo-deformacion de una arteria aorta canina. [12]
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La curva muestra un decrecimiento conforme al aumento de ciclos, tendiendo a
estabilizarse después de unos cuantos ciclos de carga y descarga. Es importante destacar que
las pruebas se realizan bajo un estado de pre-acondicionamiento, el cual simula las condiciones
reales a las que esta sometida la arteria dentro del organismo. La Figura 2.6 muestra un
segmento circunferencial de arteria sujeto a ciclos de carga y descarga uniaxial. Dependiendo
del tipo de arteria considerada, el comportamiento del material puede ser elastico, para arterias
cercanas, 0 viscoelastico para arterias lejanas del corazén, como lo son las musculares.

Generalmente, el comportamiento viscoelastico se modela como pseudoelastico.
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Figura 2.6 Diagrama esquematico de las curvas de esfuerzo-deformacion para segmentos
circunferenciales de las arterias.[10]

Las arterias sanas son altamente deformables y muestran un comportamiento no lineal,
con un tipico fenédmeno de rigidez exponencial a altas presiones. Este efecto de rigidez, comun
de todos los tejidos biologicos, se basa en el comportamiento que tienen las fibras de colageno
onduladas, frente a altas cargas. Es este efecto, el que conlleva al comportamiento anisotropico
gue tienen las arterias. Diversos estudios de la anisotropia arterial consideran las paredes
arteriales como cilindricas ortotrépicas, consideracion que generalmente es aceptada por la
literatura. Las cargas aplicadas que sobrepasan la zona elastica y el punto viscoelastico de la
arteria (indicado con el punto | en la Figura 2.6), se logran durante tratamientos mecanicos
como la angioplastia transluminal percutanea. Este proceso consiste en dilatar la arteria por

medio de la introduccion de un catéter. Por sobre el punto Il, el proceso de deformacion se
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considera como inelastico (elastoplastico ) conllevando a cambios en el comportamiento
mecanico considerables. Este estiramiento excesivo encierra el concepto de disipacion, el cual
esta representado como el area entre las curvas de carga y descarga. Luego, partiendo del
punto Il y agregando mas ciclos de carga y descarga, se presenta un fenémeno de relajamiento.
Este fendmeno, tal como se mencion6 anteriormente, hace disminuir el esfuerzo conforme al
aumento de ciclos, llegando finalmente a la estabilidad. En el punto Ill, el material exhibe un
comportamiento perfectamente elastico o viscoelastico. Sin embargo, el inicio de la descarga en
el punto lll, devuelve al segmento de arteria a un estado libre de deformaciones residuales,
siendo este responsable de los cambios de forma. La linea negra gruesa representa la

respuesta ingenieril asociado al comportamiento fisioldgico

Del analisis cualitativo anterior, se puede concluir que la respuesta mecanica del tejido
arterial es esencialmente no lineal. Las curvas representando la carga y descarga, son casi
independientes de la tasa de deformacion, y estadn cerca unas de las otras. Luego, es razonable
aceptar el hecho de que las arterias estdn compuestas macroscépicamente de un material

elastico no lineal. [8]

2.2.1.1 Viscoelasticidad

La curva de histéresis que se muestra en la Figura 2.6, indica que la tasa de
deformacion no es determinada Unicamente por la deformacion actual, sino que depende
también de la historia de la deformacion. Esto significa que los tejidos arteriales no tienen que
ser considerados como puramente elasticos, sino que también como viscoelastico [5]. Ademas
de la histéresis, las propiedades viscoelasticas de las arterias aparecen también en otros
fendmenos mecénicos. Por ejemplo, se han realizado experimentos en que se estudia el curso
temporal del esfuerzo tensor, después de un salto repentino de la deformacion, sobre arterias
aortas caninas. El esfuerzo decae asintoticamente hasta un valor estacionario, lo cual indica
que el tejido arterial manifiesta relajacion. La cantidad y caracteristicas de la curva de relajacion,
varia a lo largo de la arteria y también con la orientacion de los segmentos de esta. La variacion
de las propiedades viscoelasticas es producto de cambios en la cantidad de células musculares
suaves, la relajacion se encuentra directamente asociada con la respuesta mecéanica de estas
células. Otra manifestacion del comportamiento viscoelastico, es el creep que se desarrolla bajo
condiciones de carga constante. Resultados experimentales han mostrado que el creep de
arterias carétidas caninas, es muy pequefio comparado con la deformacién elastica
instantdnea. Las propiedades viscoelasticas, aparecen también cuando segmentos de arteria

son expuestos a una carga variable, sujetas a un estado de deformacion dada. [10]
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Otras propiedades de las arterias como: incompresibilidad, heterogeneidad, anisotropia

y esfuerzo residual se explican en el Apéndice A-1.

2.3 Hemodinamica

Para saber como influye el flujo sanguineo dentro de la dinamica arterial, estudiaremos
su comportamiento. En el sistema circulatorio la sangre fluye en flujos laminares y turbulentos.
Flujo laminar se considera cuando la sangre se mueve a una velocidad constante a través de un
vaso, con laminas de sangre que mantienen sin variaciones su distancia con la pared. Lo

opuesto ocurre en un flujo turbulento, en el cual la sangre fluye en todas direcciones.

Estos conceptos son de gran importancia, puesto que el entendimiento de la
hemodinamica se basa en la aplicacion de la ley de Poiseuille, que es aplicable solo a
condiciones en las cuales el flujo es laminar. La ley de Poiseuille establece que para los flujos
laminares de un liquido Newtoniano a lo largo de un tubo cilindrico, el flujo varia en proporcién
directa a la diferencia de presiones a la cuarta potencia del radio, y en proporcién inversa a la

longitud del tubo y la viscosidad del liquido, lo que se expresa de la siguiente manera:

AP-r*
81l

V= (21—-a)

Donde: V = flujo, AP= gradiente de presioén, r=radio, n= viscosidad y 1= longuitud.

La regulacion del flujo interpretada por la ley de Poiseuille se complementa con otro
concepto de relevancia, la resistencia al flujo, el que puede definirse como la relacion entre la
caida de presiones y el flujo. Aplicando esta informacion a la ley de Poiseuille recién descrita, se

obtiene la siguiente ecuacién de resistencia hidraulica:

R="—=21 (2.1—1b)

Donde R = resistencia.
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Cuando se aplica la ley de Poiseuille, la resistencia al flujo depende exclusivamente de
las dimensiones del tubo (1y r) y de la viscosidad ( 1 ) del liquido. Del estudio de la ecuacion
de Poiseuille, se concluye que el calibre del vaso es el determinante fundamental de su

resistencia, dado que éste se encuentra elevado a la cuarta potencia. [13]

E 120
Priesion sistolica

€ 100 14 o
3, & Presion
§ diastalica \

40
5 \
& 20 e~
& | | 1 ir | \\

0 T {7 L _=V.et;

Aorta Arterias I | Venulasl

Arteriolas Capilares Venas <=2

Figura 2.7 Presion en el Sistema Circulatorio. [14]

El la Figura 2.7 (presion en el sistema circulatorio), se observa que de los distintos
vasos ordenados en serie en el sistema circulatorio, la mayor caida de presion tiene lugar a
nivel de las arteriolas. Debido a que el flujo total es el mismo a lo largo de estos componentes

del sistema circulatorio, la caida de presion es por lo tanto secundaria a un aumento en la
resistencia.

Se deduce entonces que la resistencia maxima al flujo reside en las arteriolas. Esto se
debe a que estos vasos poseen una gruesa capa de fibras musculares ordenadas

circularmente, lo que les permite variar su diametro desde valores cercanos a los 30(um) hasta
valores tan pequefios como 8(um).

Esta caracteristica, mas el hecho ya mencionado de que la resistencia se modifica a la
cuarta potencia, determinan que las arteriolas sean capaces de practicamente detener el flujo

sanguineo hacia determinados territorios 0 aumentarlo sustancialmente en relacion a estimulos
locales o nerviosos.
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2.4  Aterosclerosis

La ateroesclerosis es la principal patologia que afecta a las arterias mayores. En
esencia es un proceso focal localizado, que en su fase precoz, compromete en forma exclusiva
ciertas areas vasculares, con tendencia a generalizarse a medida que avanza la edad.

Los territorios méas comprometidos en las extremidades inferiores, son el carotideo,
aortico, coronario y el distal, mientras que en el area visceral, el renal y mesentérico. [13]

Esta patologia produce una reaccion inflamatoria en las paredes arteriales, con depdsito
de colesterol y proteinas grasas. Ello puede generar a su vez una calcificacion secundaria, con
reduccién del didmetro de los vasos que dificulta el flujo distal. La placa en si misma puede
constituirse en elemento de atraccion de plaquetas que en ocasiones, se "desprenden"
distalmente, formando émbolos. La placa también puede generar fisuras, dando lugar a la
formacion de coagulos que obstruyen el vaso. [15]

A nivel histolégico se reconocen tres tipos de lesiones, la mancha lipoidica, la placa
fibrosa y el ateroma complicado.

La mancha o estria lipoidica, esta limitada a la intima arterial. La Asociacién Americana
del Corazon, distingue estas lesiones dentro de la ateroesclerosis Tipo | y Tipo Il, que denotan
la fase inicial de esta enfermedad y se caracteriza por ser reversible. Estas manchas lipoidicas
estan compuestas por un granuloma de células con un alto contenido de lipidos, especialmente
colesterol esterificado, reconociéndose en ella macrégrafos, en el Tipo | como células
espumosas aisladas, mientras que el Tipo Il ya como células espumosas colocadas en varias

capas y en células musculares lisas.

Figura 2.8 Lesiones ateroescler6ticas. A la izquierda lesion Tipo | y a la derecha lesién Tipo Il, segin la
Asociacion Americana del Corazén. [16]
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Por otro lado, la formacién de la placa fibrosa, comienza en la ateroesclerosis Tipo IlI,
donde a las lesiones ya provocadas por la ateroesclerosis Tipo Il, se suma la formacién de
lagos lipidicos extracelulares.

En la ateroesclerosis Tipo IV y Tipo V, ya se encuentra constituida la placa fibrosa,
comprometiéndose las tlnicas media y adventicia. Esta placa llamada a veces ateroma, esta
formada por macrografos espumosos, lipido libre extracelular, cristales de colesterol y particulas
de calcio. En el Tipo V ya muestra fibrosis entre el endotelio y el nicleo lipidico y un aumento

del nimero de las células de musculo liso.

Figura 2.9 Lesiones ateroescleréticas. A la izquierda lesién Tipo VIy a la derecha lesién Tipo V, segin la
Asociacion Americana del Corazon. [16]

Por dltimo, en el ateroma complicado se reconoce como la ateroesclerosis Tipo VI,
donde es posible observar focos de hemorragias, ulceracion, rotura y trombosis. En esta etapa

el paciente corre grave riesgo vital.

Figura 2.10 Lesion ateroesclerética, Tipo VI, segun la Asociacién Americana del Corazén. [10]
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En el humano, el proceso se inicia en la segunda época de la vida, con una lenta
evolucién temporal y presentando gran variabilidad individual.

El proceso compromete el lumen arterial, conduciendo a una obstruccion, la cual al
alcanzar un nivel critico, afecta el flujo circulatorio e inicia la expresién clinica de la enfermedad
al condicionar isquemia en el territorio tributario.

Existe controversia acerca del mecanismo que lleva a la necrosis tisular (infarto del
miocardio, infarto encefalico, gangrena, etc.). Uno de los principales mecanismos involucrados
es la formacién de un trombo o el enclavamiento de un embolo en el area de obstruccion critica,
aunque no es posible descartar la participacién de vaso espasmos secundarios a la disfuncién
endotelial producto del dafio de este endotelio.

Entre los mecanismos que llevan a la trombosis o embolizacion en el area de la
obstruccion critica, se ha destacado la fisuracion de la placa. Esto puede ocurrir a partir de
fuerzas intravasculares o ser iniciada desde el interior de la placa.

Los estudios de correlacién anatomo - clinica han sefialado a este Ultimo mecanismo
como el mas frecuente, reconociendo un alto riesgo de fisuracion a aquellas placas con un alto
contenido de material lipidico extracelular y postuldndose que la fisuracion sucede a partir de la
secrecion de enzimas proteoliticas derivadas de los macréfagos, que destruyen el endotelio.

En presencia de ateroesclerosis, se afecta la capacidad de producir mediadores
vasodilatadores e incluso se incrementa la produccién de vasoconstrictores endoteliales. Esta
alteracién, denominada disfuncién endotelial, es capaz de llevar a una vasoconstriccion
paraddjica frente a factores que normalmente llevan a una vasodilatacion.

Se puede concluir que los efectos mecénicos que produce la formacién de la placa
ateroesclerética son: reducir la movilidad de la arteria, al aumentar la rigidez de la pared,
dificultar del paso de la sangre por el aumento de la estenosis y provocar posibles
obstrucciones en la arteria.

Al ser la elastografia un método que ayuda a visualizar la rigidez aparente de los
tejidos, mejorando su resolucion lateral (calidad y contraste), es una potencial herramienta de

diagndstico para detectar la placa ateroesclerotica.
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2.5 Modelamiento biomecanico de la deformacion de la pared arterial (solucién

analitica).

Para estudiar la mecanica de las arterias, es necesario reducir este complejo sistema a
uno mas simple. Segun lo que se introdujo en las secciones anteriores, las arterias tienen un
comportamiento visco elastico y no — lineal, sin embargo se propone estudiar el sistema desde
la elasticidad lineal (deformacién plana). Para esto se plantean dos modelos. El primero
describe una arteria simple, aislada, sometida a dos presiones una interna y otra externa,
mientras que el segundo modelo, propone una arteria incrustada en un medio (finito o infinito)

sometida a una presion interna, este UGltimo simula una arteria rodeada de tejido.

2.5.1 Arteria sometida a presiones

El primer modelo describe la arteria como un tubo cilindrico con elasticidad lineal
aislado, sometido a presiones estéticas, tanto en su interior como en el exterior, como muestra
la Figura 2.11. Aunque las arterias son estructuras de varias capas complejas, este modelo de

una sola capa sirve para predecir sus propiedades.

Figura 2.11 Arteria simple sometida a presiones.[17]
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Se define un tubo cilindrico hueco, posicionado en el eje z. Bajo equilibrio inicial, el tubo
cilindrico tiene radios interior y exterior r; y r, respectivamente, con espesor de la pared
h =1, —r,. Presiones uniformes P, y P, se aplican en el interior y exterior del tubo
respectivametne. Los cambios del tubo son acordes con su médulo de Young E, en respuesta a

las presiones.

Las componentes del estrés en coordenadas cilindricas son:g,,04 Y 0,. La simetria
geomeétrica y la uniformidad del material, permite asumir que o, y g, son independientes de 0 y
deformacion de cizallet,4 = 0. El vaso se supone incrustado en los alrededores, lo que impide
su movimiento a lo largo del eje Z, consecuentemente g, = 0. Asi tenemos un problema en 2D,

es decir un problema de deformacion en el plano. [17]

A partir de la Ley de Hooke, tenemos:
1
gir = 7 [(1 +v)oy —voy by (2.2)

Reescribiendo la ecuacién (2.2) en componentes, obtenemos:

& = % [Ur - V(UB - Uz)] (23 - a)
g0 = [0 = v(0, — 0,)] (23 -b)
& =;lo, ~v(o, ~ 0y)] (23-0)

Como la deformacién en ¢, = 0, podemos deducir de 2.3 — c:
o, = v(o, — ap) 23-4d)
Reemplazando en las ecuaciones 2.3 —a y 2.3 — b, obtenemos:

& =3l (1-v) — g (v —v?)] 24-0)

gg ==[og(1 +v%) — 0,(v + v?)] (2.4 —b)

1
E
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Utilizando la funcién de Airy y suponiendo las condiciones de frontera: o,.(r;) =P, ¥
o.(r,) = P,, ademas de que el vaso no rote: o, =0y =0, encontramos las ecuaciones

constitutivas del problema:

_rirf(P—P) 1 | 1fP-TiP,

25—a

r ré-r 12 r2-1 ( )

_ _rfrf(P-P) 1 | r{P-13P, 25 b

Og = 2_12 2 12 _12 (25-Db)
27T 27T

2v(r{P1—13P2)
= —-- 25—c¢
z rzz_r12 ( )

Reemplazando las ecuaciones 2.5 —-a, 25—b y 2.5 —cen 24 —a y 2.4 — b, finalmente

tenemos los desplazamientos:

_1 rir(P,—Py) 1

8 - [
r 2_ 2 2
E ry =Ty r

2p 2
(1+v+v2)+%(1—v)] (2.6 — a)

_1 [7"127’22(1’2—1’1) 1

g —_ —_
6 rZ-r?  r2

4 2 r2p,-13P, _ _
- (-1-v+20%) + 53722 u)] (2.6 — b)

2.5.2 Arteriaincrustada en un medio finito (o infinito).

Una solucion de una arteria de pared delgada, cilindrica, de radio interior y exterior r; y
r,, respectivamente incrustado en un medio cilindrico coaxial elastico de radio r; se puede
encontrar en elasticidad lineal. Para la formulacién matematica, las coordenadas cilindricas y
cartesianas se denotan (r,¢,z) y (x,y,z), respectivamente. En este problema mecanico, el
campo de desplazamientos cartesianos de la pared del vaso y los componentes de tension
(deformacion) son de interés. Se asumié una deformacion plana (plano r — ¢), porque la
longitud del vaso es por o menos del mismo orden de magnitud que su dimension radial. Tal

como se ilustra en la figura 2.12.
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Figura 2.12 Esquema del modelo 2. Arteria en un medio finito.

Los dos medios elasticos se suponen incompresibles e isétropicos y se describen por

las leyes constitutivas:[18]
[010™ = —p(™[1] + 2 E™[e] ™™ 2.7)

Donde el superindice (m), denota el medio considerado (m = 1, para la pared vascular
porcual n <r<nr y0<¢<2mym=2 para el tejido envolvente por el cual r, <r<r; y
0 < ¢ < 2m). Los parametros [a]™ y [¢]™ son los tensores de tension y deformacion, [I] es la
matriz identidad, E(™ es el médulo de Young y p™ el multiplicador Lagrangiano resultante de

la incompresibilidad de los materiales, dado por las siguientes restricciones cineméticas:
v-um =0 (2.8)

Donde %™ son los vectores de desplazamientos desconocidos. Si la gravedad y fuerza
inercial se desprecian, las condiciones de equilibrio local son V- [¢]™ =0 o en términos del

vector de desplazamiento:

(m)
vp(m = Z—y2m) (2.9)
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El campo de desplazamiento #™ asi como los tensores de tension[a]™, deberan

cumplir las siguientes condiciones de contorno. La presion arterial P, es uniforme:

[6]® =8. = —P,8, en r=n (210 -a)

No aplica tensién sobre la superficie externa del tejido envolvente:

[6]® =8 =0 en r=rn, (2.10 — b)

Y en la interfaz entre la pared del vaso y el tejido envolvente, deben tener la continuidad

de los campos de desplazamientos y la igualdad de los vectores de tension:
a® = 4@ en r=rn (211 —a)

[6]®e, = [s]P8, en r=rn (211 -b)

Debido a la simetria del problema mecanico y porque los dos medios son

incompresibles, las soluciones de desplazamientos son:

O = 7@ @) = fér (2.12)

Donde K es una constante. Las condiciones de equilibrio se satisfacen solo si el
Lagrangiano p! y p? son constantes. Al final, las tres incégnitas del problema (K,p!, p?) se
encuentran con las condiciones de contorno. Por lo tanto para el valor K, tenemos:

K =2p, [5O (%_%)_Em (i_i)]_l (2.13 — a)

2 2
T3 ry

En el caso particular del vaso sanguineo cilindrico de pared delgada envuelta en un

medio infinito, el valor de K se obtiene desde el limite K,, = lim,,_,, K y esta dado por:

-1
_3p [pm (L _1)_£? _
K, =3P, [E (le rg) > (213 —b)
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Por lo tanto, las componentes cartesianas necesarias de los vectores de

desplazamiento y tensores de deformacién son:

Ue(,9) = Koo 17— (2.14 — a)
w,(x,7) = Ko xz_{—yz (2.14 — b)

Eex (%, Y) =%= m% (2.14—¢)
£y (1,y) = 22 = Koy 22 (2.14 — d)
&y (x,y) = %(‘Z_T;x + %) = —2K,, ﬁ (214 -¢)

A continuacion se exhibe una gréafica que ejemplifica las deformaciones teéricas para el
modelo de una arteria aislada sometida a presiones internas y externas (curva roja) y una

arteria en un medio finito (curva azul).
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Figura 2.13 Grafica deformacion versus posicion lateral. Curva roja deformacion teérica modelo 1 y curva
azul deformacion tedrica modelo 2.
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Podemos deducir del grafico de la figura 2.12 que ambas deformaciones son muy
similares, por lo tanto es posible realizar nuestros estudios con el sistema mas simple, una

arteria aislada.

2.6  Sistema de coordenadas del transductor y su limitante en resolucidn lateral.

En la Figura 2.12, podemos apreciar un esquema del sistema transductor — arteria y la

problematica este que conlleva.

Mientras que el transductor emite su sefial desde el arreglo de piezoeléctricos que se
encuentran en la direccion —Z, la arteria tiene un movimiento en la direccién radial.
Resumiendo, tenemos dos sistemas de coordenadas implicados, mientras el transductor emite
y capta las sefiales en coordenadas cartesianas (sistema de visualizacion), la arteria tienen un
movimiento radial, que se rige por coordenadas cilindricas (sistema de deformacion arterial).
Dicha problematica, se soluciona con la ayuda de la tensién de Von Mises, que se describe en

el apartado2.6.1 y en el trabajo de Maurice. [8].

000

Transverse
plane

transducer

D _fi

Longitudinal
plane A Rad:al strain

Figura 2.14 Sistema transductor — arteria.
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2.6.1 Tensién de Von Mises

La tension de Von Mises, es una magnitud fisica escalar proporcional a la energia de
deformacion elastica de distorsion, que puede expresarse en funcién de las componentes del
tensor de tensiones. En particular admite una expresion simple en funcion de las tensiones

principales.

Para calcular el tensor de Von Mises, partiremos definiendo la energia de deformacion.
La cual puede descomponerse en la energia de distorsién (que cambia la forma del cuerpo) y la
energia elastica volumétrica (que comprime o dilata un cuerpo, manteniendo sus constantes

geomeétricas), como podemos apreciar en la ecuacién 2.15.

Edeformaci(’)n = Edistorci(’m + Eeléstica (2-15)

Donde cada una de estas energias, esta definida como:

3 21-2 Oxx+0 +o"zz)2
Eetsstica = fV 2 (Uxx + oy, + 0-zz) TvdV = fV (+dv (2.16 —a)

— 1 2 2 2 1 2 2
Edistorci()n - fV a [Uxx + O-yy + Oz — (O-xxo'yy + O-yyo-zz + o'zzo-xx)]dv + fV z [Txy + Tyz +

T,2]dV  (2.16 — b)

Podemos escribir esta Ultima expresion en términos de componentes de tension:

2
Eqistorcion = fV U;;_quv (2.16 — ¢)

Igualando ambas expresiones de energia, podemos despejar la tensién de Von Mises:

Oym = \[Uxxz + Uyyz + Uzzz - (O-xxo-yy + UyyUzz + Uzzgxx) + 3(Txy2 + Tyzz + szz) (2-17 - a)
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Reduciendo esta ecuacion para 2D.

- 2 2 _ 2
Oy = \/ Oxx” + 0Oyy OxxOyy + 3Ty,

Luego, a partir de la Ley de Hooke para materiales isotrépicos, tenemos:

O'ij = Agkkaij + 2,“5,:]'

Extendiendo la ecuacion (2.18)a coordenadas cartesianas:
Oxx = A[exx +e,, + szz] + 2UE sy
Oyy = A[sxx +&,, + szz] + 2pey,
Oyz = A[sxx + &,y + ezz] + 2ue,,
Oxy = 2UEyy
Oy, = 2UEy,

Ozx = 2UEzx

(2.17 = b)

(2.18)
(2.19 — a)
(2.19 — b)
(219 — ¢)
(2.19 — d)
(219 —€)
(2.19 - f)

Elevando estas ecuaciones al cuadrado y reduciendo las ecuaciones a 2D, ya que no

existe componente en Z, logramos obtener:
Oxx® = Vlexy + 8y)° + 4/1uexx[exx + eyy] + 4u’e,,>
Oyy? = Xexy + £,,1% + 4Apeyy gy, + e0] + 4u2e,,,?
OxOyy = [Exx + eyy]z[/lz + 2] + 4p ey

2 _ 2 2
Oxy” = 4U“Eyy

Reemplazando estas ecuaciones en la tensidon de Von Mises(2.17 — b), obtenemos:

2
ovm® = [Exx + &y (A2 + 22U] + 4P 0 + €)% — ExxEyy | + 12p%e,,

(2.20 — @)
(2.20 — b)
(2.20 — ¢)
(220 — d)
(221 —a)
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Luego como &y, € &, con complementarios, tenemos que:

2 2 2 2 2
oym- = 4u [exx + &))" — €xxEyy + 38y, ]

Por otro lado, en coordenadas polares, es conocido:

Err = €xxC0S°0 + £, 5en°0 + £,,,5€n20
9o = ExxSENO + £,,,c05%0 — £y, 5€N20

Erg = (syy - exx)senecose + &4, C0520

(2.21 - b)
(2.22 - a)
(2.22 - b)
(222 -0)

el problema de la arteria incrustada en un medio, tenemos 2.14 —¢,2.14 —d y 2.14—e

y utilizando la conversién de coordenadas cartesianas a polares, las ecuaciones se reducen a:

— ~Keo
gT‘T - r2

— LG
€00 = 2
Erg = 0

Exx = &€0520
Eyy = EggC0S20

Exy = ErSEN20

(2.23 — a)
(2.23 — b)
(2.23 - ¢)
(2.23 - d)
(2.23 —e)
(223-1)

Por ultimo, utilizando estas ecuaciones, encontramos la tension de Von Mises en

coordenadas polares:

Koo
Ooym = 2‘/§HT_2

(2.24)

34



Capitulo 3

3 Metodologia

Este capitulo resume en una primera instancia, los métodos numéricos utilizados y las
simulaciones realizadas, mediante FEM y Field Il, para arterias sanas y arterias con patologias.
Para el caso de la arteria sana se variaron las propiedades de disefio del transductor y
metodologia de formacién de la imagen. Por Ultimo se describe el desarrollo de experimental

para una arteria sana, utilizando materiales bio — miméticos.

3.1 Meétodo de Elementos Finitos

El Método de Elementos Finitos (FEM) es una técnica de simulacién. Las posibilidades
gque entrega este método son mudltiples, tanto para fabricar productos de calidad reduciendo su
ciclo de desarrollo, como en las diferentes disciplinas de ingenieria, donde se utiliza para

calcular magnitudes fisicas.

Primero que nada, MEF divide una estructura en una red de elementos geométricos
simples como lineas, placas o sélidos y asocia a cada elemento ecuaciones que describan sus
caracteristicas fisicas, como tensién y deformacion o propiedades térmicas y magnéticas. El
comportamiento de la estructura puede reproducirse mediante la resoluciéon del sistema de
ecuaciones resultante. La gran ventaja que posee esta técnica es librar al usuario del desarrollo
de célculos tediosos, extensos y la posibilidad de resolver problemas que no poseen solucion

analitica.

La posibilidad de estudiar la realidad a partir de un modelo numérico permite
experimentar con la estructura sin que exista peligro para ella, ademéas de prever posibles

problemas en la metodologia.

Independientemente de la naturaleza fisica el problema, se puede resumir el

procedimiento para realizar analisis mediante MEF como: [19]
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1.- El medio continuo se divide en varias regiones, denominadas elementos finitos (lineas,

triangulos, cuadrilateros, tetraedros, hexaedros, etc) a eleccion.

2.- Mediante una seleccion apropiada de ciertos puntos de los elementos finitos, denominados
puntos nodales, las variables de la ecuacién diferencial se aproximan mediante una
combinacion lineal de funciones de interpolacién (conocidas), seleccionadas adecuadamente, y
de los valores (desconocidos) de las variables, y en algunos casos de sus derivadas

especificados en los puntos nodales.

3.- Mediante el uso de los métodos variacionales o de los residuos pesados las ecuaciones
diferenciales que gobiernan el problema, se transforman en ecuaciones del elemento finito que

gobiernan, en forma aislada a todos los elementos finitos.

4.- Los elementos finitos aislados se agrupan para formar un sistema global de ecuaciones

diferenciales (en el problema de los valores iniciales y de frontera).

5.- Los valores de las variables de las ecuaciones diferenciales quedan definidos al resolver los

sistemas de ecuaciones correspondientes. [19]

3.1.1 Ansys

El programa MEF utilizado fue ANSYS, el cual es un software AEF (andlisis de
elementos finitos) de propoésito general desarrollado y actualizado por Swanson Andlisis
Systems Inc.

Este programa se encarga de resolver las ecuaciones fisicas que rigen el problema en
estudio. Al nimero de ecuaciones que permanecen activas después de que se hayan
procesado todos los elementos presentes en un andlisis se denomina frente de onda. Este
frente de onda depende basicamente del nUmero de grados de libertad presentes en el modelo.
Asi un modelo en el que solo se contemplen desplazamientos sera mucho mas simple que otro

en el que, por ejemplo, se estudien también rotaciones y temperaturas.
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La forma en que un modelo puede moverse viene determinada por los tipos de
elementos usados. Es preciso tener en cuenta que el tiempo requerido para resolver un sistema
es proporcional al cuadrado del frente de onda, y que éste no s6lo depende de los elementos

que lo componen, sino también de su disposicién geométrica.

Este programa esta dividido en tres herramientas principales, llamados maédulos: el
preprocesador, que se encarga de la creacion de la geometria, el mallado y el tipo de material,
el procesador, donde se aplican las condiciones de borde a los nodos y elementos finitos,

ademas de obtener la solucién y el post- procesador donde podemos visualizar los resultados.

3.2 Field ll

Luego de tener los modelos numéricos y los desplazamientos calculados en ANSYS,
pasamos a Field Il, el cual es un programa para la simulacién de sistemas de ultrasonido. Su
principal aplicacion es simular una imagen ecografica (modo B). Este software se basa en el
método Tupholme — Stepanishen, desarrollado por Jgrgen Arendt Jensen.[20]. El cual incluye
los efectos de difraccion del transductor, tanto en transmision como en recepcién y la respuesta
electromecanica a la sefial de excitacion, en el problema de dispersion de ondas longitudinales

en un medio heterogéneo (aproximacién de Born, Morse y Inagard).

Este software es muy completo, ya que es capaz de simular todo el sistema de estudio,
puede crear el transductor, el material que simula el tejido u érgano y realizar el procesamiento

de las imagenes calculadas.

En el ultrasonido médico, un pulso se emite en el cuerpo y se dispersa y reflejada por
perturbaciones de densidad y velocidad de propagacién. EI campo recibido se puede encontrar

mediante la resolucién de una ecuacién de onda apropiada.

Para obtener una ecuacibn de onda se deben hacer algunas suposiciones y
aproximaciones, por este hecho se debe establecer que la presion acustica instantdnea y la

densidad se pueden escribir como:
Pips(r,t) =P + py(r,0) (3.1 —a)

Pins(r, 1) = p(r) + p1 (1, ) (3.1 —b)
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Donde P es la presién promedio del medio y p es la densidad del medio. La variacién de
la presién p, es causado por la onda de ultrasonido y se considera pequefia en comparacion

con P, por otro lado p; es el cambio de densidad causada por la onda.

Nuestro segundo supuesto es que no existe conduccién de calor. Por lo tanto, la
entropia es constante para el proceso,entonces la densidad de presién acustica satisface la

ecuacioén adiabatica:

ap; dp;
ins _ -2 Pins (32)
dt dt

Resolviendo esta ecuacion, podemos llegar a:

pr(r,t) = Upe (@) *¢ fn (1) *, hpe (r,t) (3.3)

Donde =, denota la convolucion espacial y *, la convolucion temporal. v,, es la onda de
pulso-eco, que incluye la excitacion del transductor y la respuesta del impulso electro mecanico
durante la emision y la recepcién del pulso. El término f,, representa las inhomogeneidades en
el tejido debido a perturbaciones de densidad y velocidad de propagacion que dan lugar a la
sefal de dispersion y por ultimo el término h,, es el pulso-eco de respuesta del impulso
espacial modificado para relacionar la geometria transductor a la extension espacial del campo
dispersado (procesos de difraccion en la emision y recepcion). Explicitamente, estos términos
son [20]:

dv(t)

Upe(t) = pz_oEm(t) *t B4-a)
finr) = 222 — 2250 (34 —b)
Po Co
1 0%Hpe(T,0)
hpe(r' t) = E(;IT (34 - C)
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Por otro lado, para formar la imagen ecografica - modo B, se requiere de mdiltiples
zonas de focos y una funciéon de apodizacion dinamica. Ambos conceptos se introducen a
través de lineas de tiempo. La linea de tiempo del enfoque tiene informacién sobre el
comportamiento dinamico de este. Cada zona focal se caracteriza por un punto de tiempo y un
valor de retardo para cada elemento del transductor. EI mismo enfoque se utiliza para la linea
de tiempo de la apodizacion, que asigna un valor de apodizacion para cada elemento del
transductor. La apodizacion se utiliza para reducir los niveles de los l6bulos laterales y de ese
modo aumentar el rango dinamico de la imagen. Tanto la funcién de focalizacién como la de
apodizacion son dindmicas y cambian en funcién de la profundidad del tejido o del tiempo

correspondiente.

La versatilidad de este programa esta garantizada por la interconexién con Matlab.
Todas las rutinas son llamadas directamente desde esta herramienta. En términos practicos,

Field Il esta implementado en C++, como una funcién ejecutable de Matlab (MEX).

El siguiente esquema, muestra el orden de funcionamiento de Field Il. Cabe destacar
que se ejemplifica un sistema completo, que disefia el transductor, el material bioldgico en
cuestion y procesa las imagenes. El usuario puede saltarse cualquiera de estas etapas y crear o

procesar solo lo que le parece conveniente o necesario.
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Figura 3.1 Esquema del funcionamiento de un programa en Field II.



Como podemos apreciar en el esquema anterior, primero es necesario definir la
abertura de recepcién y transmisién del transductor, para luego establecer la excitacion y
respuestas de impulso. Lo siguiente es generar un material que simule las propiedades
mecanicas del tejido u 6rgano, lo subsiguiente es crear un ciclo para formar la imagen y

finalmente establecer los puntos de enfoque y apodizacion. [21]

Para realizar la exploracion lineal, se mueve el punto focal lateralmente, luego la sefial

dispersada se calcula y se almacena. Por Ultimo se crea la imagen resultante.

Cabe destacar, que este diagrama ejemplifica a grueso modo, el funcionamiento del

programa, ya que este posee imperecederos detalles que modifican cada una de sus etapas.

3.3 Simulacién de datos RF

La simulacion de datos eco de radiofrecuencia, comprende dos componentes
principales, el modelamiento mecanico, que se realizé utilizando ANSYS y el modelamiento

acustico, que se realiz6 utilizando FIELD II.

3.3.1 Modelo mecéanico

Los modelos mecanicos del tejido bajo investigacion fueron simulados usandoFEM
mediante ANSYS. Los parametros del modelo, tales como el tamafio, la forma, la presencia de
inhomogeneidades, el médulo de Young, el coeficiente de Poisson, y las condiciones de

contorno fueron especificados como entrada al simulador FEM.

Basado en la carga aplicada, el modelo se deformé. Se registraron los desplazamientos

correspondientes y las tensiones inducidas en el tejido.
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En esta investigacion se han empleado dos modelos: arterias sanas y arterias que
presentan diferentes grados de estenosis, llamadas de ahora en adelante arterias patologicas.
Todas las arterias se simularon como tubos cilindricos, con deformacién plana. Para el caso de
las arterias sanas, se simularon tubos cilindricos homogéneos, con radio interno y externo de 3
y 7(mm) correspondientemente. Mientras que las arterias patolégicas presentaban
obstrucciones en la pared interior de 10%, 40% y 70%, %. Se asumidque todos los modelos

tienen propiedades de materiales isétropos.

Se disefiaron dos modelos de arterias sanas, aislada y otra en un medio (finito) que

simulo el musculo.

Figura 3.2 Simulacion arteria sana aislada.
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Figura 3.3 Simulacion arteria sana en un medio finito.

Figura 3.4 Arteria con patologia 10% (piscina de lipidos).
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Figura 3.6 Arteria con patologia 70% de placa ateroesclerética.
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Las arterias sanas se disefiaron con un méodulo de Young de 10°(Pa)y un coeficiente
de Poisson de 0,49999. Para el caso de las arterias patoldgicas, se disefiaron placas que
representaban la ateroesclerosis en sus diferentes etapas. La primera etapa de 10%, recreo
una piscina de lipidos con un médulo de Young de 2,5 - 10*(Pa), mientras que para los casos de

40% y 70%, que consisten en una placa dura, el médulo de Young fue de 1,5 - 10(Pa).

Todas las arterias fueron sometidos a una deformacion plana uniforme, provocada por
presiones internas (103(Pa)) y externas (1,6 - 10*(Pa)), provocando que las arterias se

comprimieran en la direccion axial y lateral.

Los correspondientes campos de desplazamiento de las arterias deformadas se

calcularon mediante la resolucién del problema bidimensional.

3.3.2 Modelo acustico

Las respuestas aculsticas de los modelos mencionados en la seccion anterior se

crearon empleando Field II.

El enfoque principal fue simular un arreglo lineal de elementos transductores, al cual se
le variaron sus pardmetros. Los pardmetros fijos del transductor con los que se trabajo, se
exponen en la tabla 3.1:
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Frecuencia central

10° (Hz)

Velocidad del sonido en el tejido 1540 (/)
Longitud de onda 1,54 -1073 (m)
Ancho de adquisicion del transductor 40 (mm)
Profundidad de adquisicion del transductor 40 (mm)
Numero de lineas (Alines) 128
Numero de elementos 522
Numero de elementos activos 64
Altura del elemento 4 (mm)
Ancho del elemento (width) 1,54-1073 (m)
Separacion entre los elementos (kerf) 0,308 (mm)
Distancia entre los elementos (pitch) 0,310(mm)

Ubicacion inicial del foco

(0,0,25)(mm)

Tabla 3.1 Parametros del transductor disefiado en Field Il.

Puntos de dispersion se distribuyeron aleatoriamente a través de la seccion transversal
del modelo. Finalmente Field Il calcula la respuesta al impulso de campo en un punto especifico

en el espacio cuando el transductor se excita, por lo general con una funcién delta de Dirac.

Cuando se aplica una tension eléctrica de excitacion al transductor, el campo acustico
emitido resultante se calcula mediante la convolucion entre la respuesta electromecanica
impulsional de transmision y la respuesta impulsional espacial de la apertura de transmision.
Este campo acustico resultante es dispersado por las heterogeneidades del medio y luego un
proceso similar es llevado a cabo por la apertura de recepcién. La formacién de imagenes de
apertura fuera de foco se forma a partir de un solo elemento del transductor y la recepcion de
ecos del tejido, en todos los elementos transductores en paralelo. Cada elemento de
transmision resulté en N ecos de retrodispersién, donde N es el nimero de elementos
transductores. Este proceso se repitio en todos los elementos transductores. Tanto la

transmision y recepcién de apertura se apodizada usando ventanas Hanning.
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Por cada nivel determinado de tension aplicada, los dispersores puntuales fueron

desplazados por los campos de los desplazamientos correspondientes, generados a partir de

los modelos FEM. Posteriormente, Field Il se utilizé para generar los datos deformacion del haz

(pre - compresion) de los dispersores de desplazamiento, analogamente se realiz6 para la

generacion de la respuesta acustica del tejido post-deformado. Al generar una matriz de datos

lineales, se varid el nimero de elementos activos, el nimero de lineas y la longitud de onda del

transductor.

El siguiente esquema, resume todo el proceso de la formacion de imagenes

elastograficas.
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Strain maps

Figura 3.7 Proceso de formacion de imagenes elastograficas.
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3.4 Formacion del haz (beamforming)

Imagenes de apertura sintética fueron reconstruidas mediante la suma de frentes de
onda coherentes de cada una de las sefiales de RF recibidas mediante una técnica conocida
como la técnica de reconstruccion de suma y demora [4] Especificamente, la sefial de

retrodispersion en un punto dado (x, z) en la imagen fue reconstruido como sigue:

s(x,z) = Zf]:t’l‘ jvﬁ’{ winFl-j(t —1(x, Z)) (3.5)

Donde N, y N,, representan el nimero de transmisién y recepcion de elementos de la
matriz lineal, RF;;(t) representa el eco de RF cuando el i-ésimo elemento transmite y el j-
ésimoelemento recibe, t representa el tiempo de vuelo del eco desde el punto(x,z)y

w;jrepresenta el peso de la funcion de apodizacion correspondiente.

3.5 El transductor

Los ultrasonidos (US) son generados en un dispositivo llamado transductor, el cual
contiene uno 0 mas cristales con propiedades piezoeléctricas. Esto quiere decir que, al ser
sometidos a una corriente eléctrica alterna, vibran y emiten ultrasonidos de una frecuencia
caracteristica. Al aplicar el transductor sobre la superficie de un tejido, las ondas de sonido
viajan a través de ellos. A medida que avanzan, parte de ellas seran reflejadas en forma de
ecos. Estos son devueltos al transductor, donde interaccionan con los cristales, produciendo
una sefal eléctrica que es analizada y transformada en una sefal eléctrica. A esta capacidad de
los cristales de transformar energia eléctrica en mecanica y viceversa se le denomina efecto
piezoeléctrico. Los US no reflejados seguirdn avanzando a través de los tejidos para seguir
mandando informacién de zonas mas profundas. Los cristales piezoeléctricos actlan por tanto

como emisores y receptores de US.

A diferencia de las grandes aberturas continuas, los transductores lineales, constan de
muchos elementos piezoeléctricos, que son excitados por sefiales electricas (en fases) para
dirigir y enfocar haces electrénicamente. Los elementos son escaneados en el plano (x,z). Una

lente cilindrica moldeada ofrece una longitud focal fija, en el plano de elevacion (y, z).
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El siguiente esquema denota los elementos y funcionamiento de un transductor

Backing Acoustic lens

X
Azimuth
{ plane X2

-~
-~ X Azimuth 4
-~ beamwidth
- 1
’ r .' )
B 7 i -
3 ~ = ~reeeae. Beam
axs Z

Elovation Y

Figura 3.8 Esquema de un transductor lineal[22]

Respecto a los elementos, se puede establecer que generalmente son rectangulares.
Para los pequefios elementos de orden de la longitud de onda emitida, el patron del haz de

campo lejano se puede encontrar a partir de la transformada de Fourier, de la funcién de
apertura, descrita como [22]:

H,(x,y,2z,1) =

o (% A Grpe ™o (Vaz)dx, [, 4, (yo)e ™ Vi) dy, (36)

Se puede deducir, que la presién en el eje del campo lejano es la derivada de la
velocidad normal y es proporcional a la zona de abertura e inversamente proporcional a la

distancia [22]. En la siguiente figura se puede visualizar los componentes del transductor.
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Figura 3.9 (a) Ancho del transductor (width), (e) Ancho de un elemento, (g) Separacion entre elementos
(kerf), (h) Alto del elemento y (p) Distancia entre elementos (pitch).

3.6  Ecografia

La técnica convencional de imagen por ultrasonidos se basa en la creaciéon de
ecogramas, que representan regiones del organismo con distintas impedancias acusticas. Las
sefiales convertidas a imagenes se obtienen a partir de los ecos originados por la reflexion y
dispersion de ultrasonidos en las distintas estructuras que componen el organismo. Cada linea
de la imagen, representa, mediante niveles de gris, la amplitud de los ecos recibidos y su
posicion espacial obtenida a partir del tiempo de vuelo del pulso ultrasénico de ida y vuelta. El

resultado final es una imagen espacial 2D, conocida como ecografia modo B.

La ecografia es una herramienta eficaz y ampliamente aceptada en el ambito clinico,
pero representa limitaciones para el diagnéstico de ciertas patologias que no modifican la

impedancia acustica respecto al tejido sano circundante.

Es posible visualizar las interfaces de las estructuras grandes y que posean un
contraste de impedancia acustica. Sin embargo las estructuras pequefias generan un patrén de
interferencias (dispersion), cuya extension espacial depende fuertemente de las propiedades

del transductor (proceso de difraccion).

La ecografia se basa en la emisién y recepcion de ultrasonidos, que son aquellas ondas
de sonido cuya frecuencia es superior a la audible por el oido humano, es decir, por encima de
los 20.000(Hz).
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Los tejidos organicos representan un medio complejo y las ondas de US sufren una
serie de modificaciones, que conducen a la atenuacion del sonido. La atenuacion en ecografia
se define como la disminucién de la intensidad de las ondas de US que se produce a medida

gue atraviesan los tejidos organicos. Esta atenuacion se produce a razon del (dB /MHz), de lo

cm

cual deducimos que cuanto mayor sea la frecuencia, mayor sera la atenuacion, que limita la

profundidad de penetracién de los US.

Existen cuatro causas principales de atenuacioén: reflexion, refraccion, dispersion vy

absorcion.

Reflexién: Se denomina impedancia acUstica a la resistencia que ofrece un tejido al
paso de los US). Esta resistencia viene determinada fundamentalmente por la densidad de ese
tejido. La reflexion de las ondas ultrasénicas se produce cuando éstas pasan de un tejido
determinado a otro de diferente densidad. La superficie de contacto entre ambos se denomina
interface acustica. La diferencia de densidad que existe entre los tejidos a cada lado de la
interface determina la cantidad de ondas que son reflejadas. Generalmente, los ecos que
ofrecen mas informacion se producen en interfaces de escasa diferencia de densidad (1%),
Pero existen interfaces en las que la diferencia es tan grande que bloguean el paso de los US,

como ocurre con el gas y el hueso.

Interface Reflexion(%)
Tejido blando/Tejido blando 1
Tejido blando/Hueso 46 —-70
Tejido blando/Gas 99

Tabla 3.2 Porcentaje de dispersiones entre diferentes interfaces.

Refraccion: Cambio de direccién de las ondas ultrasénicas. Estas ondas se pierden al

no volver al transductor, lo que contribuye a la atenuacion.

Dispersion: Reflexién de ecos en mudltiples direcciones cuando los US chocan con una

superficie pequefia e irregular.

Absorcion: La energia es absorbida por los tejidos y convertida en calor, produciéndose

una pérdida constante de intensidad.
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Por otro lado, es importante entender la resolucién del ecografo, que es la capacidad de
este de distinguir dos interfaces cercanas. Si un ecografo tiene una capacidad de resolucion de
3(mm), querra decir que dos pequefas interfaces separadas por sélo 3(mm), apareceran como
dos ecos distintos en la imagen. Si estan por ejemplo a2(mm), apareceran en la imagen como

un solo eco. La resolucién presenta dos componentes:

Resolucion axial: se denomina asi a la resolucién en la direccion del haz de US que
viene determinada por la longitud de onda de los US. Cuanto mayor sea la frecuencia, menor

serd la longitud de onda y mejor la resolucion.

Resoluciéon lateral: la interfaces estan situadas perpendicularmente a la direccion del
haz de US. En este caso depende de la anchura del haz, es decir, del proceso de formacién
(focalizacién) del haz. Cuanto menor sea la anchura del haz, mayor sera la resolucién. Si las
dos interfaces se localizan dentro de dicha anchura, apareceran en la imagen como un solo

€Co.

Existen tres formas distintas de representar la informacién recogida por el ecégrafo:
modo A (Amplitud), modo B (Brillo) y modo M (movimiento). [23]

En el siguiente esquema intentaremos resumir la formacién de la imagen por US:

(a) Un paquete de impulsos, que tiene extensién espacial 3D, viaja a lo largo del eje z del
vector haz y cambia de forma de acuerdo a las caracteristicas del campo acustico. (b) Después
de la transmision a lo largo de un vector de direccién acustica, el pulso acustico que viaja se
dispersa en un amplio rango angular de una serie de objetos que se encuentran en cada una z;
profundidad de dispersiéon y que corresponden a las retrasos z;/c. () porciones angulares de la
serie de reflexiones son interceptados por el transductor de pulso-eco. Cada eco es en un
retardo de tiempo aproximadamente igual a 2z;/c. (d) Estas ondas se integran interceptados
sobre la superficie del transductor. (e) La integracién de la Etapa d ha reducido el 3D a 1D,
registro de tiempo de uno de longitud 2z,,./c, donde z.,,, corresponde a la profundidad
maxima de exploracion seleccionada para la imagen. (f) El registro de tiempo es envolvente
detectada (g) La amplitud de este registro de tiempo de envolvente detectada se comprime
logaritmicamente y procesada no linealmente de manera que un rango dinamico mas amplio
puede ser presentada en la misma imagen. (h — i) El siguiente vector en una secuencia prescrita
de direcciones vectoriales e incrementos espaciales o direcciones repite los pasos a — f (j) Una
vez gque se completa la secuencia de la linea, todas las lineas son interpoladas. (k) La imagen

se convierte a escala de gris para la presentacion final.
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Figura 3.10 Formacién de una imagen ecogréfica. [22]
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3.7 Elastografia

La imagen elastografica es una modalidad de imagen ultrasénica que identifica los
cambios en las propiedades mecéanicas de los tejidos, midiendo su respuesta frente a un
estimulo o esfuerzo aplicado. Es adecuada para la deteccion de patologias que presentan una
rigidez superior a la del tejido sano circundante, pero similares propiedades ecogénicas
(superficies que reflejan ultrasonido), no siendo distinguibles en la imagen convencional de

ecografia.

Todas las técnicas de imagen elastogréfica aplican una excitacién o esfuerzo sobre los

tejidos para detectar su respuesta pero difieren en la forma en la que realizan ambos procesos.

Existen tres métodos diferentes para generar deformacion en los tejidos: el dinamico, el
cuasi — estatico y el organico. El método dindmico, necesita de un vibrador que se sujeta a la
superficie del tejido, mientras el transductor se ubica perpendicularmente a este para obtener
las imagenes ecograficas. El segundo tipo, es el cuasi-estético, en el cual se toma una imagen
inicial del tejido, para posteriormente causar una deformacion mediante presiéon manual y
captando inmediatamente la segunda imagen. El Gltimo método, el organico, se ayuda de los
movimientos naturales del cuerpo para poder tener imagenes pre y post compresion, alguno de
estos movimientos son la presion arterial o el ritmo cardiaco. Podemos visualizar un ejemplo de

cada caso en la siguiente figura [22]

A B C
Dynamic Quasi-static Organic
QJ"‘WI:H ! -
ation
Imaging SOLICE Imaging Imaging
transducer (kHz) T transducer transducer
(MHz) Static Natural tissue
compressor movement

Figura 3.11 Tipos de elastografia. [22]
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Como se ha discutido tanto el mdédulo de Young, como el médulo de elasticidad
transversal permiten caracterizar la elasticidad del tejido. El médulo de Young puede estimarse
de forma indirecta a partir de la medida de los desplazamientos relativos de los tejidos
causados por una compresion estatica o impulsiva, siguiendo la teoria de esfuerzo -
deformacion. El principal inconveniente, es que, sin elementos especificos de medida, no es
posible conocer el valor local de la fuerza, por lo que no se obtienen valores cuantitativos de
elasticidad. Estos métodos proporcionan imagenes cualitativas de la distribucion espacial de las
deformaciones, como una medida indirecta de la rigidez. Las zonas con menor deformacion

corresponden a regiones mas rigidas del tejido. [24]

Por ultimo cabe destacar que la elastografia usa la informacién inherente del patrén de
scpeckle para seguir el movimiento de los tejidos, por lo tanto es altamente dependiente del
transductor y que la diferencia de impedancia entre dos medios produce un eco en la interface
(eco reflejado), la intensidad antes y después de la interface, depende mas de los procesos de

dispersion, por lo tanto un contraste de impedancia alto, no implica un contraste ecografico alto.

3.8 Busqueday rastreo de desplazamientos (Tracking displacement)

Los campos de desplazamiento axial y lateral, asi como el coeficiente de correlacion
(pardmetro de calidad de la estimacion) son estimados mediante la aplicacion del algoritmo de
basqueda y rastreo bidimensional de desplazamiento[25] donde el esquema del programa es

mostrado en la figura 3.12.

La principal diferencia radica en el uso de la suma de la diferencia cuadratica (SSD)
como una medida de similitud, seguido del uso de la correlacién cruzada (CC) alrededor de la
posicion estimada por el SSD. La razdn de esto es obtener resultados precisos, con un costo

computacional reducido. El siguiente esquema, ejemplifica su funcionamiento:
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Figura 3.12 Esquema funcionamiento del algoritmo de busqueda y rastreo de desplazamientos. [25]

Este algoritmo de construccién piramidal esta compuesto de diversos niveles (figura
3.13), en donde en cada nivel se obtiene de una estimacion mas precisa con respecto a la
etapa anterior. L,,;, representa el nimero total de etapas, siendo en este caso L,,;, = 3. En el
primer nivel (L =0) se determina la deformacién maxima y la direccion de la deformacion
aplicada, es decir, si es relajacion (desplazamiento positivo) o si es una compresion
(desplazamiento negativo). Para ello se divide la imagen de modo B (envolvente de las sefiales
RF) en 9 ventanas, sin superposicién entre ellas y solo se utiliza la SSD como medida de
similitud ya que no se requiere una alta precisién. Las etapas de (L=1 ) y (L=2),
corresponden a niveles gruesos de busqueda, en donde se utiliza la imagen modo B, debido a
que es menos sensible al aliasing. En la segmentacién de la imagen no se utiliza traslape entre
ventanas y el tamafio de ‘estas se reduce gradualmente de un nivel a otro a fin de aumentar la
resolucion. El nivel (L = 1) utiliza una busqueda exhaustiva alrededor de la posicion inicial de
cada ventana (x,,y,) , en donde el tamafio dela region de blUsqueda es definido por la
deformacion maxima determinada en el nivel L = 0. La etapa (L = 2, corresponde a un nivel de

busqueda reducida, en donde la region de blusqueda es centrada alrededor de la posicion de
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cada ventana estimada mediante la interpolacién de los campos de desplazamientos del nivel
precedente (x, + Ax,y, + Ay). El tamafio de la zona de busqueda es pequefio en comparacion
con el usado en la bisqueda exhaustiva. En la ultima etapa,,L = 3 el nivel fino de basqueda, se
utilizan ventanas pequefas con traslape tanto axial como lateral para tener una imagen de alta
resolucion y se utiliza el arreglo de sefiales RF. La estimacion de los desplazamientos es
realizada aplicando directamente la CC en una zona de busqueda reducida (6 X 6 pixeles)
centrada en la posicion estimada en el nivel precedente (similar alos niveles L =1y L =2). En
todoslos procesos, se utiliza el coeficiente de correlacion como un filtro para evitar el uso de
estimaciones de calidad inferior. El algoritmo fue implementado en Matlab, pero para mejorar la
velocidad de célculo, las sub-rutinas de SSD y CC, ‘estas fueron implementadas en lenguaje C
y compiladas en Matlab como una funcién ejecutable (MEX). Para esto se utilizé un conjunto de
librerias definidas en la funcion MEX para desarrollar la API (interfaz) adecuada para la
comunicacién entre C y Matlab. Las imagenes de desplazamiento fueron calculadas de forma
relativa para evitar cualquier de correlacion debido a la deformacién inicial. Después del
procedimiento de calculo del desplazamiento, las imagenes ASE (elastogramas de la
deformacion axial) del desplazamiento axial acumulativo son generadas por la estimacién de la

deformacion.[26]

Disminucion del
tamano de la ventana

-. Nivel 3
X N X \ Aumento de
resolucion

Nivel 0

Z

Figura 3.13 Esquema del disefio del algoritmo de multiniveles. [26]
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3.9 Materiales bio - miméticos (Phantoms)

Segun la ICRU (Comisién Internacional de Unidades de Radiacion y Mediciones), se
denomina “phantom” a un "sustituto de tejido", debido a que son materiales que simulan los
tejidos humanos y su interaccién con la radiacion, por las propiedades mecanicas que poseen.
[27]

El uso de estos sustitutos se justifica por la facilidad que entregan para poder variar su
consistencia y forma, ya que trabajar con tejidos humanos tiene muchas desventajas por la gran

y veloz descomposicion de estos, si es cadaver y por los riesgos que se corre si es in vivo. [28]

Phantoms se ocupan en investigacion, simulando tejidos, para espectroscopia 6ptica,
imagenes médicas y terapias. Generalmente se pueden diferenciar, dependiendo de su
fabricacion y obteniendo de ella las propiedades que resaltan en cada uno. Los tipos de
phantoms mas utilizados son fabricados principalmente por agua, agar, gelatina, poliéster,

poliuretano, silicona, hidrogel y polyvinyl alcohol entre otros.

Los phantoms creados en un mayor porcentaje por agua e hidrogel proporcionan un
medio mas suave que es biolégicamente y bioquimicamente compatible con la adicion de
moléculas orgénicas y que son Optimas para estudios de cultivo. Por otro lado los fabricados
con poliéster, poliuretano y silicona tienen composiciones méas estables que son adecuadas

para la calibracion y pruebas de sistemas de dispositivos de imagenes.

Para crear dispersion, las mejores opciones son: emulsiones a base de lipidos, polvos

de oxido de aluminio, titanio y macroesferas de polimeros. [28]

Figura 3.14 Material bio -mimético creado en el laboratorio. Arteria de Polivinil Alcohol incrustada en
Gelatina tipo B.

58



3.10 Configuracion experimental

Se fabricaron arterias de polivinil alcohol (phantom), las cuales debieron ser sometidas
a ciclos de congelacién-descongelacion para obtener la rigidez necesaria. Por ello fue ineludible
que el molde de estas fuera de un material que resistiera de buena manera altas y bajas
temperaturas, para este caso se utilizé acrilico. Conjuntamente para poder tomar las
mediciones requeridas, dichos moldes se fabricaron de forma cilindrica simulando la estructura

de las arterias.

Ademas, para poder reproducir las propiedades del flujo sanguineo, las arterias
artificiales (de polivinil alcohol) se construyeron a una escala 2:1 de las arterias reales. Las

medidas utilizadas fueron: radio interior 8(mm), radio exterior 14(mm) y largo 120 (mm).

Sin embargo cabe destacar que en una primera instancia se prob6 fabricando arterias
con diferentes concentraciones de gelatina de piel de bobino - tipo B y mezclas de diferentes
concentraciones de gelatina de piel de bobino- tipo B con agar, pero ninguna de estas logro
obtener la rigidez necesaria para mantener la forma de las arterias (de paredes delgadas)
fragmentandose facilmente. Por esta razoén, los phantoms utilizados se fabricaron de polivinil
alcohol, ya que al aumentar los ciclos de congelacion- descongelacion, aumenta la rigidez de la
mezcla y es posible mantener estable cilindros de 3 (mm) de grosor con flujo dinamico dentro

de ellos.

3.10.1 Fabricacion de las arterias

Se utilizé PVA - granulado comercial por su alto nivel de hidrolisis >98%.

Se elaboré 100(ml) de mezcla, para cada arteria. Para realizar la mezcla se coloco
10(gr) de PVA- granulado en un vaso precipitado (con capacidad minima de 500(ml)) sobre un
agitador magnético. Luego se agregé 2,5 (ml) de Etanol disolviendo el PVA y se mantuvo en el

agitador magnético durante 2 minutos.

Rapidamente se incorpor6 a la mezcla 100(ml) de agua destilada en agitacion continua
y 1(gr) de gel de Silice. Con la mezcla ya elaborada, se comienza a subir la temperatura hasta

gue llegar a los 70°C, manteniéndola durante 30 minutos.
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Inmediatamente se sube la temperatura de la mezcla entre 80°C y 90°C durante 10
minutos. Es muy importante mantener este rango de temperaturas, ya que si la mezcla

sobrepasa los 90°C se vuelve solida y se acopla al vaso precipitado.

Consecutivamente se agita la mezcla durante 10 minutos sin incorporar calor, para
luego dejarla reposar hasta que llegue a los 45°C. Es importante que baje la temperatura de la
mezcla en este periodo, para que sea homogénea y tenga una temperatura adecuada que no

fracture el molde.[29]

Réapidamente se sumergié la mezcla en un cavitador (ultrasénico) para que las
burbujas de esta subieran a la superficie y posteriormente se removieran con una espatula.
Cabe destacar que las burbujas fueron un gran problema en el inicio de la fabricacion de
phantoms, debido a que las paredes arteriales suelen ser muy delgadas, provocaba que unas
pocas burbujas, con mas de un milimetro de espesor, fisuraban la pared al menor flujo
introducido en la arteria. Por esta razon al llegar las burbujas a la superficie de la mezcla eran
retiradas, para luego vaciar la mezcla acuosa y sin burbujas en el molde cilindrico. Es
importante recalcar que previamente se bafié en vaselina sélida las paredes del molde, para
que la mezcla no se adhiriera a ellas y de esta forma tuviera un desprendimiento facil al

momento de vaciar el molde.

Inmediatamente se comienzan con los ciclos de frio, estos son los encargados de darle

la rigidez correspondiente a la arteria, entre més ciclos, mas rigido sera esta.

Para las arterias sanas se realizo 4 ciclos de frio, cada ciclo consta de 19 horas en frio
(-18°C) y 4 horas a temperatura ambiente. En el dltimo ciclo, se dejé descongelando la mezcla

aproximadamente 7 horas previo al retir6 del molde y se preservo en agua destilada a 5°C.

Para las arterias enfermas (con una inclusion de colesterol), se realizaron X ciclos de

frio, donde cada uno consta de 19 horas y 4 horas a temperatura ambiente.
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3.10.2 Fabricaciéon del masculo

Cuando se logré obtener la arteria con la rigidez esperada, esta se deposité en un
molde rectangular sosteniéndola a los costados y ubicandola aproximadamente a la mitad de

este.

Luego se procedio a realizar la mezcla de gelatina al 6%, que recubri6 la arteria y
simulé el musculo. Para esto se colocaron 800(ml) de agua destilada en un vaso precipitado de
1(It), dicho recipiente se coloco sobre un agitador magnético, aumentando la temperatura hasta
los 80°C. Posteriormente se afiadio 48 (gr) de gelatina de piel de bobino tipo B y se mantuvo la
temperatura por 30 (min), cuando la mezcla estuvo totalmente homogénea, se apagé el agitador

magnético y se esperd a que baje a temperatura ambiente.

Por dltimo se vertié la mezcla sobre el molde rectangular, teniendo cuidado de no

romper la arteria.

En seguida se guardd el molde con la arteria y la mezcla de gelatina en frio a 5°C por

12 (hras), al salir el phantom esta completo.

61



3.11 Montaje experimental

En la figura nimero 3.15, se muestra el sistema que representa la configuracién del

montaje experimental con el que se trabajé.

—

Figura 3.15Representacion del montaje experimental.

1.- Molde rectangular con la cara superior descubierta, relleno con el phantom fabricado

(mezcla de gelatina e incisién de PVA).

2 y 6.- Man6metros, marca Winters, rango de 0 - 1 (bar), sensibilidad 0,01(bar).
3.- Bomba de flujo continuo.

4.- Estanque con fluido.

5.- Bomba peristaltica, marca Manostat Vera (varistaltic pump plus), modelo 72-315- 230, 50 a
60 (Hz), 1,3 (A), 24 - 720 (rpm).

Como se puede apreciar en la figura 3.15, se realizd un circuito que simulara el bombeo

de una arteria, por el sistema circulatorio.
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Las lineas negras del sistema, denotan mangueras de silicona delgada que unen los
componentes, por donde fluye una mezcla de agua destilada y colorante. Se utilizé colorante en
el circuito, para poder ver posibles fisuras existentes.

El primer componente del circuito, indica la bomba peristéltica, que simula el bombeo
del corazén, ya que aplica presion a la manguera de silicona, ocasionando pausas en el flujo
(se puede elegir el nivel de presion y la direccion de este). Luego el circuito esta conectado a
un manémetro, que se utilizd para medir las presiones existentes antes de entrar en el phantom.
Inmediatamente el circuito se conecta al phantom por el orificio arterial del PVA y comienza a
circular el fluido que simula la sangre (aplicando presion en las paredes arteriales). De igual
manera, se ubica un mandémetro inmediatamente después del phantom, para registrar las
presiones de salida del flujo. Prontamente el fluido atraviesa la bomba de flujo continuo que
retorna el fluido al estanque, para que este pueda abastecer a la bomba peristéltica

constantemente y de esta manera se completa el circuito.

Figura 3.16 Representacion del montaje experimental, con ecografo.

7.-Ecograf, marca Terason Ultrasound System, modelo t3000.

8.- Procesamiento de imagenes en Matlab.
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Con el sistema ya completo y el fluido circulando en él, se procedi6 a realizar las
mediciones con un ecdgrafo ultrasonico. Este ecdgrafo cuenta con un transductor, el que se
coloca en la ranura abierta del phantom (con un medio acuoso entre el transductor y el
phantom) luego se procede a mapear la parte superior del phantom y capturar las imagenes

ultrasoénicas, para posteriormente procesarlas en Matlab.

Figura 3.17 Fotografia del montaje original. Laboratorio de Imagenes Ultrasoénicas.
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3.12 Parametros de calidad

Existen varias formas en las que podemos medir la calidad de las sefiales. El parametro

escogido fue la sefial sobre ruido (SNR).

3.12.1 Sefial Sobre Ruido - SNR

La relacién sefal-ruido (SNR abreviada) es una medida utilizada en la ciencia y la
ingenieria que compara el nivel de una sefial deseada con el nivel de ruido de fondo. Se define
como la relacién de potencia de la sefial a la potencia de ruido. Una relacién mayor que 1:1

(mayor que 0 dB) indica que existe méas sefial que ruido.

La relacion de la sefial sobre el ruido se define como la correspondencia entre la
potencia de una sefal (informacion significativa) y la potencia de ruido de fondo (sefial no
deseada), expresada de la siguiente forma:

SNR = Lsefial (3.8)

Pruido

Una definicion alternativa y utilizada en nuestro caso de SNR es como el reciproco del

coeficiente de variacion, es decir, la relacion entre la media y la desviacion estandar:

SNR =% (3.9)

o

Donde u es el promedio de la sefial o valor esperado y ¢ es la desviacion estandar del
ruido o una estimaciéon del mismo.Esta definicién se utiliza cominmente en el procesamiento de
imagenes, donde la SNR de una imagen generalmente se calcula como el cociente del valor

medio de pixeles para la desviacion estandar de los valores de pixel en un vecindario dado.

Debido a que muchas sefiales tienen un amplio rango dinamico, las sefiales se

expresan a menudo utilizando la escala de decibelios logaritmica.
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Capitulo 4

4  Resultados

4.1 Resultados FEM

Los datos obtenidos mediante el método de elementos finitos (desplazamiento de las
arterias), fueron procesados en Matlab, con esta informacién se grafico el desplazamiento axial,
desplazamiento lateral, deformaciéon axial, deformacién lateral, deformaciéon de cizalle,
deformacion radial, deformacién angular y la deformaciéon de Von Mises, para cada una de las
arterias. A continuacion se muestran los graficos obtenidos para el caso de la arteria sana

aislada.
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Figura 4.1 Graficos obtenidos para el caso de arteria sana en el vacio. (a) Deformacién axial, (b)

Deformacion lateral, (c) Desplazamiento axial, (d) Desplazamiento lateral y (e) Deformacion de cizalle. En
el eje x se muestra la posicion lateral y en el eje y la posicion axial.
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Como podemos apreciaren la figura 4.1.(a) que nos muestra el desplazamiento axial, al
compararlo con la figura 4.1.(b) que muestra el desplazamiento lateral, se puede apreciar una
simetria clara entre estas dos variables, a lo largo de toda la pared arterial, ambas entre un
rango de (—0,15 ; 0,15 )(mm), ya que el eje de simetria se encuentra en el origen del sistema
de coordenadas.

Luego al analizar las figuras 4.1.(c) y 4.1.(d) que corresponden a la deformacion axial y
lateral respectivamente vemos una correspondencia con los resultados anteriores, ya que estos
tambien son simetricos entre ellos, con una deformacién maxima de 3,5%, que como se espera

es mayor dentro de la pared arterial y va disminuyendo a medida que avanza por la pared.

Por ultimo la figura 4.1.(e) nos entrega la deformacion de cizalle que es muy pequefia y
solo se presenta en el interior de la pared arterial. Analiticamente esto deceria ser cero, se

puede deducir que lo que se observa son problemas de malla o de la transformacién a Matlab.

A continuacién se presentan las deformaciones angulares, radiales y de Von Mises para

el mismo caso.
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Figura 4.2 (a) Deformacion angular, (b) Deformacion radial y (c) Deformacion de Von Mises.

De la figura 4.2, podemos apreciar en todos los casos que la deformacién mayor se
presenta al interior de la pared arterial y esta va disminuyendo a medida que avanza por la
pared, con un maximo de 4% para la deformacion angular y un 2,75% para la deformacion

radial y de Von Mises.

Por ultimo se presenta un grafico que muestra la deformacion radial (curva roja), la
deformacion de Von Mises (curva azul) y la deformacién teorica obtenida por el modelo 1,

presentado en el capitulo 3 (curva verde).
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Figura 4.3 Grafico deformacién (%) versus la posicion de la arteria en (mm). Curva roja: Deformacion
radial, Curva azul: Deformacién de Von Mises. Curva verde: Deformacion teérica.

De la figura 4.3 podemos apreciar una concordancia entre la deformacion radial y de
Von Mises (2.24), pues ambas alcanzan un maximo de 2,75%, mientras que la curva teérica del
problema alcanza un 3,4%. Todos los maximos se encuentran en la pared interna de la arteria,

por otro lado se observa que el modelo numérico no visualiza correctamente las interfaces.

Para el segundo caso estudiado (arteria sana incrustada en un medio finito), se

presentan a continuacion la deformacion angular, radial y de Von Mises.
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10.015

Figura 4.4 Arteria sana en un medio finito. (a) Deformacion angular, (b) Deformacién radial y (c)
Deformacién de Von Mises.

Como podemos apreciar de la figura 4.4, todos los maximos de las deformaciones se
encuentran en la pared interior de la arteria, siendo la deformacion mayor la deformacion

angular con un 3,5%, mientras que las deformaciones radial y de Von Mises alcanzan un 2,5%.

A continuacion se presenta un grafico de deformacion versus posicion lateral para este
caso. Donde se muestran las deformaciones radial (curva roja), de Von Mises (curva azul) y la

deformacion teodrica (curva verde).
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Figura 4.5 Grafico deformacién (%) versus la posicion de la arteria en (mm). Curva roja: Deformacion
radial, Curva azul: Deformacién de Von Mises. Curva verde: Deformacion teodrica.

Como se puede apreciar la figura 4.5 es muy similar a la figura 4.3 que muestra el
mismo grafico, pero para el caso de la arteria sana en el vacio, la diferencia mas clara es que la
deformacion radial y la deformacién de Von Mises son un poco menor bajo las condiciones del

medio, alcanzando un maximo de 2,5%.

Por ultimo se presentan las deformaciones de Von Mises para los casos de las arterias

con patologia de 10% (piscina de lipidos), 40% y 70% (placa dura).
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Figura 4.6 Arteria con patologia 10%. Deformacién de Von Mises.

La figura 4.6 muestra una deformacion méxima en la posicion de la piscina de lipidos de
un 8% y una deformaciéon mucho menor en el resto de la pared arterial de solo un 2%.
Consecuentemente se puede apreciar en el gréfico de la figura 4.7 el contraste de la

deformacion en la posicion de la arteria que tiene la patologia, frente a la posicion normal.
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Figura 4.7 Grafico de deformacion versus posicion. Arteria con patologia 10%.
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Figura 4.8 Arteria con patologia 40%. Deformacién de Von Mises.

La figura 4.8 muestra una deformacién méxima en la posicién de la placa dura de un
3,5% similar a los valores de la pared interna de la arteria, los cuales van disminuyendo al
alejarse del centro. Consecuentemente se puede apreciar en el gréfico de la figura 4.9 el
contraste de la deformacion en la posicion de la arteria que tiene la patologia, frente a la

posicién normal.
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Figura 4.9 Grafico de deformacion versus posicion. Arteria con patologia 10%.
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Figura 4.10 Arteria con patologia 40%. Deformacion de Von Mises.

La figura 4.10 muestra una deformacion maxima en el interior de la pared arterial de 7%
y una deformacibn mucho menor para la zona donde se encuentra la placa de un2%.
Consecuentemente se puede apreciar en el grafico de la figura 4.11 el contraste de la

deformacion en la posicion de la arteria que tiene la patologia, frente a la posicién normal.
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Figura 4.11 Grafico de deformacion versus posicion. Arteria con patologia 70%.
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4.2 Resultados Field Il

Con los desplazamientos obtenidos mediante MEF y el programa Field Il, se obtuvieron
las imagenes ecogréaficas modo B, de la arteria simulada (arteria aislada), a continuacién se
muestran una de las imagenes obtenidas, para el caso de

128 alines, 10% elementos activos y A = 1,54 - 1073(m):

Desplazamiento axial [mm]
I I

Desplazameenta Iataral [mm]

Figura 4.12 Imagen ecogréafica modo B. Arteria sana aislada.

Luego con el algoritmo de blUsqueda yrastreo de desplazamientos discutido en la
seccién 3.8, se lograron formar los elastogramas correspondientes a cada caso. A continuacion

se ilustran las imagenes obtenidas:
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Figura 4.13 Arteria sana. (a) Desplazamiento lateral, (b) Desplazamiento axial, (c) Correlacion y (d)
Deformacion de cizalle. En el eje x se encuentra la posicion lateral y en el eje y posicion axial.

En la figura 4.13, podemos apreciar el elastograma obtenido para la arteria sana. Las
imagenes 4.13 (a) y 4.13 (b) denotan el desplazamiento lateral y axial correspondientemente, es
posible deducir que este movimiento sigue siendo simétrico al igual que los obtenidos en MEF.
La figura 4.13 (c) ilustra la correlacion de las imagenes, donde podemos estimar que en su
gran mayoria se acerca a 1, excepto en la pared interior de la arteria donde ocurren los
mayores desplazamientos. Por ultimo en la figura 4.13 (d) se ilustra el desplazamiento de

cizalle, que se puede apreciar bastante aleatorio y sin una direccion especifica.
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Figura 4.14 Arteria sana. Eje x posicion lateral, eje y posicion axial. Deformacion de Von Mises.

En la figura 4.14 se ilustra la deformacion de Von Mises para el caso de la arteria sana
en el vacio. Podemos apreciar en la imagen, que la mayor deformacion existe en la pared

interior de la arteria, bajando si intensidad a medida que avanza por la pared.

10 25

75 100

Apgﬂura (%)

Figura 4.15 Grafico SNR versus porcentaje de apertura. Curva roja: transductor de 64 lineas, Curva azul:
transductor de 128 lineas y curva verde: transductor de 256 lineas.
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El grafico de la figura 4.15, nos muestra la variacién del SNR en funcién del porcentaje
de apertura. La linea roja, denota un transductor con 64 lineas, la linea azul un transductor con
128 lineas y la linea verde un transductor con 256 lineas. Podemos deducir que SNR baja a
medida que incrementa el porcentaje de apertura (cantidad de elementos activos) del
transductor, sido el valor mas alto para el transductor de 128 lineas y 10% de apertura. A

continuacion se ilustran las deformaciones de Von mises para el 10% de cada transductor.

Figura 4.16 Deformacion de Von Mises para 10% de apertura — 64 lineas. Eje x posicion lateral y eje y
posicion axial.

10.8

Figura 4.17 Deformacion de Von Mises para 10% de apertura — 128 lineas. Eje x posicion lateral y eje y
posicion axial.
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Figura 4.18 Deformacién de Von Mises para 10% de apertura — 256 lineas. Eje x posicion lateral y eje y
posicion axial.

Para el mejor caso obtenido (10% de apertura para 128 lineas) se variaron los valores

de la longitud de onda. Los valores obtenidos de SNR para diferentes longitudes de onda se

ilustran en la figura 4.19.

5.—/¥/

1 1.1 1.2 1.3 14 1.5
Lamda (m)

Figura 4.19 Grafico SNR versus Lamda.
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De la figura 4.19, podemos ver que el valor de SNR varia dentro del rango de [5—
5,5(dB)], siendo el mejor valor obtenido para 1,24. Cabe mencionar que la longitud de onda no

se pudo variar mas, debido a que se modificaba el porcentaje de apertura.

FPosicion axial [mm]
Posicién axial (mm)

e 5 0 5 10
Posicidénlateral [mm] Posicion lateral (mm)

(a) (b)

Figura 4.20 Arteria con patologia. (a) Imagen ecografica modo B y (b) Deformacién de Von Mises.

Por ultimo con la mejor opcién obtenida (10% de apertura — 120 lineas — 1,21) se
procesaron los datos de una arteria con patologia de 40%. Con ayuda del programa Field Il se
obtuvieron las imagenes ecograficas modo B (figura 4.20 (a)) y posteriormente se calcularon los
elastogramas de esta (figura 4.20(b)). Donde claramente se puede visualizar la placa de

estenosis.
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4.3 Resultados experimentales

Como se discutié en el apartado 3.9, se fabricé un material bio — mimético, el cual

simulaba una arteria sana a escala 2:1, como se muestra en la figura 4.20. [18]

Figura 4.21 Material bio — mimético fabricado en laboratorio.

Como se puede ver en la imagen 4.21, la arteria fabricada a base de polivinil alcohol se
encuentra en el centro del molde hecho de acrilico, rodeada de gelatina animal tipo b que
simula el musculo alrededor de la arteria. Con un ecdgrafo portétil se logré6 obtener imagenes

ecogréficas de este material.

Figura 4.22 Imagen ecografica modo B de material bio — mimético fabricado en el laboratorio. Eje x
posicion lateral, eje y posicién axial.
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Figura 4.23 Arteria sana de material bio — mimético. A la izquierda desplazamiento axial, a la derecha
desplazamiento lateral. Eje x posicion lateral, eje y posicion axial.

La figura 4.23 nos muestra los desplazamientos de la arteria sana de material bio —

mimético. Como se puede apreciar los desplazamientos axial y lateral son simétricos.

Figura 4.24 Arteria sana de material bio — mimético. A la izquierda deformacion axial, a la derecha
deformacion lateral. Eje x posicion lateral, eje y posicion axial.

La figura 4.24 nos muestra las deformaciones de la arteria sana de material bio —

mimético. Como se puede apreciar las deformaciones axial y lateral son simétricas.

83



Figura 4.25 Arteria sana de material bio — mimético. A la izquierda deformacion de cizalle y a la derecha
deformacion de Von Mises. Eje x posicion lateral, eje y posicion axial.

La figura 4.25 nos muestra a la izquierda la deformacién de cizalle y a la derecha la
deformacion de Von Mises para el caso de arteria sana de material bio — mimético, podemos
apreciar una gran deformacién de cizalle y una pequefia deformacién de Von Mises. Por ultimo

la figura 4.26 nos muestra la correlacion, la cual en su mayoria es maxima.

Figura 4.26 Arteria sana de material bio — mimético. Correlacion.

Segun los resultados obtenidos, no existe una forma de mejorar la calidad de
los elastogramas manejando el tamafio de la apertura o modificando el nimero de lineas del

transductor.
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Capitulo 5

5 Conclusiones

Se puede concluir con propiedad que se desarrollé y valido una metodologia de simulacion
por elementos finitos, utilizando el programa ANSYS, en el cual se logré disefiar arterias sanas
y con diferentes grados de patologia arteriosclerética. Entregando las condiciones de borde y
condiciones iniciales apropiadas, se logré obtener los desplazamientos de dichas arterias, los

cuales alcanzaron un 3,5%.

Luego en una segunda etapa de la investigacién, se logré implementar dichos resultados
de las simulaciones MEF en el programa Field Il, para simular las imagenes acusticas de las
arterias. Cabe destacar que este programa estd disefiado para entregar solo una imagen
ecogréfica modo B, para poder realizar posteriormente los elastogramas, era necesario tener
dos imagenes acusticas, una pre — compresion y una post — compresién para la misma arteria,

por lo tanto dicho programa tuvo que ser modificado.

Se logré estudiar y aplicar la metodologia de transformacién de coordenadas para el
sistema transductor — arteria, mediante el coeficiente de Von Mises, propuesta por Maurice y

gracias a ello posteriormente calcular los elastogramas.

En base a los resultados obtenidos se variaron los valores de longitud de onda y
porcentaje de elementos activos en el transductor para poder obtener una mejor resolucion
lateral. Con los valores de SNR calculados, se puede concluir que segun los resultados
obtenidos no es posible mejorar la calidad de los elastogramas, s6lo modificando el tamafio de

la apertura o la cantidad de lineas del transductor.

Por Gltimo se logré fabricar una arteria de un material bio — mimético en base a polivinil
alcohol y obtener sus imagenes acusticas y elastogramas correspondientes. Es importante
mencionar que se intentdé fabricar un modelo arterial de material bio — mimético con una
patologia incrustada, pero esto no se logré a pesar de probar con diversos materiales, ya que el

polivinil alcohol es poco adherente.

En relacion al objetivo propuesto, a partir de los resultados se puede concluir que la

técnica no depende de los parametros estudiados en este trabajo, sino que de otras técnicas
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que no fueron consideradas durante este estudio. De todas formas en el transcurso de este
trabajo, se desarrollaron las siguientes técnicas que fueron utilizadas para el estudio:
implementacion de simulaciones ANSYS, implementacién de simulaciones Filed II, desarrollo de

phantoms y configuracion experimental.

Queda como perspectiva de trabajo buscar un método para poder fabricar arterias con
patologia incrustada en el interior de estas, con una placa fabricada de polivinil alcohol con
mayor ciclos de congelamiento, para poder obtener mayor rigidez del material acorde a la placa
arterioesclerética. También queda como trabajo posterior variar los parametros del transductor
(numero de elementos, ancho de elementos, separacion de elementos, frecuencia y un rango
mayor de longitudes de onda) para realizar una caracterizacién adecuada del transductor
necesario para el estudio de arterias con patologia. Por Ultimo se propone implementar los

métodos de beamsteerign (modelacion del haz) para mejorar la resolucion lateral.
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6 Apéndice A-1

6.1 Fisiologia Circulatoria

El objetivo basico del sistema circulatorio, es el de satisfacer las necesidades de los
tejidos. Esto involucra el transporte de oxigeno, nutrientes y hormonas, ademéas de la
eliminacién de productos de degradaciéon con el fin de mantener un equilibrio 6ptimo para
alcanzar la maxima eficacia en la funcion celular. Para cumplir con todas estas funciones se

requiere que el flujo capilar sea continuo.

El sistema circulatorio se encuentra dividido en un sistema de alta presion (arterial) y
otro de baja presion (venoso y pulmonar). Para nuestro interés nos centraremos en el sistema
de alta presion. El sistema arterial, esta constituido principalmente por arterias, que son los
vasos sanguineos mayores, los cuales conectan el corazén con todos los 6rganos del cuerpo,
una vez en el interior de los 6rganos, las arterias se ramifican en vasos de menor calibre,
llamadas arteriolas, los que a su vez se ramifican en vasos todavia més pequefios y

numerosos, llamados capilares.

Como muestra la Figura Al la sangre, una vez que sale del ventriculo izquierdo, pasa a
la aorta y luego se distribuye a través de mdltiples arterias en paralelo que a su vez se
subdividen en arteriolas para terminar en una red de millones de capilares. Estos convergen en

las vénulas, pequefias venas, grandes venas y finalmente desembocan en la cava.

Es importante destacar que en el sistema circulatorio cada divisién resulta en un mayor
numero de vasos en paralelo; por lo tanto, el area vascular aumenta progresivamente hasta
llegar a su maximo a nivel de los capilares mesentéricos, en que alcanza un valor 800 veces
superior al de la aorta. El gran aumento en el area capilar se debe a que aun cuando su

diametro individual es muy pequefio, estos en conjunto suman mas de un billén.[1]
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Figura 6.1 Sistema circulatorio, arterial y venoso.

En relacién a la distribucion de los volimenes sanguineos, aproximadamente un 64%
se encuentra en el territorio venoso, 13% en las arterias y un 7% en las arteriolas y capilares. El

corazén contiene otro 7% y los vasos pulmonares un 9%.

6.2 El sistema arterial

Debido a la distensibilidad del sistema arterial, la sangre que es expulsada del
ventriculo izquierdo sélo durante la sistole se transforma en un flujo continuo a través de los

capilares.

Esto se debe a que parte de la energia generada durante el sistole se almacena en la
aorta como energia potencial; de este modo, gran parte de volumen sistolico es retenido por las
arterias y durante el diastole el retroceso elastico de las paredes arteriales transforma esta
energia potencial en un flujo sanguineo que continua durante todo el ciclo cardiaco. Esta accién

le permite al organismo ahorrar gran cantidad de energia. [1]
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6.2.1 Incompresibilidad

Excepto solamente por un estudio, en donde se report6é una significativa reduccion del
volumen de la pared arterial durante el inflado de arterias caninas y humanas, todos los demas
estudios han mostrado que los tejidos vasculares son practicamente incompresibles, cuando
las arterias se deforman al pasar de un estado de reposo a él fisiolégico [5]. Los resultados
experimentales de Carew mostraron cambios de 0.165 % en el volumen arterial, cuando un
segmento de arteria fue inflado con una presion de 181 [mmHg]. El volumen decrecié en un
0.13 %, cuando un segmento de arteria se elongo con una razén de estiramiento de 1.66.
Estudios realizados ~ sobre las propiedades compresivas de la arteria, registraron valores de
reduccion de volumen de la pared ~ arterial cerca del 1 %, cuando se le aplicaba una carga de
10 [kPa].

Estos estudios indican que los cambios de volumen bajo condiciones de cargas
compresivas, son méas grandes que los cambios observados para condiciones de inflado o
tension. La pared arterial es entonces pequefiamente compresible, sin embargo, es tan minima

la compresion, que se desprecia y se dice que es incompresible.

6.2.2 Heterogeneidad

La pared arterial presenta una estructura no homogénea. La intima normalmente
consiste de una delgada capa de células endotelicas. La media y la adventicia, las cuales son
las estructuras principales determinantes del comportamiento mecanico de la pared arterial, son
bastante diferentes. En arterias cercanas al corazon, la media se encuentra constituida por
fibras de coldgeno, elastina, y unas pocas células musculares suaves, estando todo esto inserto
en la matriz de la sustancia base explicada anteriormente. La proporcién de células musculares,
crece para las arterias periféricas. La adventicia es la capa que posee mas fibras de colageno,
rodeadas de tejido conectivo, células musculares y sustancia base. En adicion a las diferencias
estructurales entre la media y la adventicia, estas dos capas por si solas son histolégicamente
no homogéneas. Dependiendo del tipo de arteria, la media, en algunos casos, puede poseer su
elastina, colageno y células musculares suaves uniformemente distribuidas, mientras que en
otros, pueden mostrar marcados gradientes entre los margenes interior y exterior de la capa.
En diferentes estudios se ha corroborado que la media es mucho més rigida que la adventicia, y

es la capa que esta expuesta a los esfuerzos mas altos.
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6.2.3 Anisotropia

La anisotropia es una propiedad local del sélido, la cual caracteriza la dependencia de
la respuesta mecdanica en un punto arbitrario, sobre la direccion de las deformaciones
principales en ese punto. El tejido de la pared arterial no es un material isotrépico, es decir, no
muestra el mismo comportamiento mecanico en todas las direcciones para un punto
determinado. Estas diferencias de comportamiento, se producen por efectos de la estructura
especifica y arquitectura del tejido arterial. Las consideraciones histologicas y estructurales,
sugieren la existencia de una simetria mecdanica para la pared arterial. Una arteria puede ser
considerada como un sélido curvilineo y ortotropico, con respecto a un sistema de coordenadas
cilindrico, como el mostrado en la Figura 1.8. Esto significa que un tejido arterial manifiesta
propiedades mecanicas idénticas y simetria en la respuesta mecanica, con respecto a los

planos perpendiculares a las coordenadas base R-, 6-y Z-.

Figura 6.2 Sistema de coordenadas cilindrico para un mecanismo vascular [5]

Una evidencia de la existencia de la ortotropia curvilinea, es el hecho que las direcciones de los
esfuerzos principales coinciden con los ejes de ortotropia (R, 6, y Z), ademas coinciden también
con estos ejes las principales deformaciones. Esto significa que cuando una presion interna o
una carga axial es aplicada a un segmento de arteria, este se infla y se elonga pero no se
retuerce. Cuando las propiedades mecéanicas, son evaluadas por medio de la liberalizacion de
medidas tales como el modulo incremental elastico, ellas deben ser comparadas a
deformaciones equivalentes. En el caso de que el modulo incremental elastico, se refiera a las
propiedades mecénicas linealizadas sobre el estado fisiolégico de deformacion, hay que
recordar de que este estado de deformacion presenta diferentes magnitudes en las direcciones
circunferencial, radial y axial. De acuerdo a la no-linealidad fisica, el material tiene diferentes

modulos en estas direcciones a un si es que es isotropico, esto se debe a que la liberalizacion
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es llevada a cabo a diferentes deformaciones. Ha sido determinado experimentalmente, que el
modulo elastico es mayor segin la direccidon circunferencial que en la longitudinal, bajo
condiciones de carga fisiol6gicas. Sin embargo, existen varios autores que proponen lo
contrario. Esta discrepancia se debe a las diferencias entre las especies animales, ubicacion de

las arterias y métodos experimentales usados

6.2.4 Esfuerzo residual

El esfuerzo residual, es un esfuerzo que existe en una arteria tubular no cortada, aun
cuando no esta sometida a presion. Se sabe que este esfuerzo existe, debido a que cuando una
arteria tubular es cortada longitudinalmente sin presién alguna, esta se abre como un resorte,
tal como se muestra en la Figura 1.9. La Unica explicacion para este comportamiento, es que la
arteria debia estar bajo un esfuerzo circunferencial antes de que fuese cortada, el cual debié ser
liberado luego del corte. Al parecer, esto viola uno de los supuestos basicos en la mecanica de
sélidos clasica, en que un cuerpo esta bajo esfuerzo solo si existen fuerzas externas aplicadas
sobre él. ¢Como se explica este fendmeno de esfuerzo residual en las arterias? Décadas de
investigacién han ayudado a entender porque son tan importantes, pero ain no se conoce
completamente el porqué existe, excepto de que existe. Se puede tener una medida de este
esfuerzo residual, al determinar el angulo de apertura que presenta la arteria cuando es
cortada. Si la arteria se abre mas que otra, es porque posee un esfuerzo residual mayor en el
estado de presioén cero. En la Figura 1.9, se puede apreciar el angulo de apertura 6, con que se

miden los esfuerzos residuales circunferenciales en una arteria.

Figura 6.3Esquema de corte de la arteria longitudinal bajo la presencia de esfuerzos residuales.
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6.3 El colesterol

El colesterol es un lipido (conjunto de moléculas organicas, que en su mayoria
contienen carbono e hidrogeno y se caracterizan por ser hidr6fobas), que se encuentra en todas

las células animales, generalmente en las membranas.

Las células animales son capaces de sintetizar colesterol a partir de la Acetil-CoA
(molécula intermediaria en reacciones bioquimicas) aunque en nuestro cuerpo, la mayoria es

producida por el higado y el intestino.

La biosintesis del colesterol en nuestro organismo se ajusta a la ingesta de este
mediante alimentos, es decir, a medida que aumenta la ingesta de colesterol, nuestro

organismo sintetiza menos.

Tanto el colesterol como los otros lipidos son absorbidos en el intestino. Para ser
transportados en la sangre, necesitan de lipoproteinas ya que la sangre es un medio acuoso,
constituido en su mayor parte por plasma sanguineo, que a su vez estd compuesto en un 91%

de agua. [8]

El colesterol como molécula, tiene un grupo alcohol (-OH) que queda libre en su
estructura, asi el colesterol en su primera etapa, sin reaccionar, se conoce como colesterol

libre.

HO

Figura 6.4 Estructura quimica del colesterol libre.
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Por otro lado las lipoproteinas tienen un grupo acido libre (- COOH), para que el
colesterol entre al torrente sanguineo y pueda ser transportado a los diversos tejidos, debe
unirse a una lipoproteina, sintetizando un ester (esterificacién), entonces el colesterol pasa de
ser un colesterol libre a un colesterol esterificado. Dependiendo de la densidad de la

lipoproteina (alta o baja) el colesterol se determina como HDL o LDL respectivamente.

Figura 6.5 Estructura general de una lipoproteina. La capa exterior es hidréfila, por lo que la estructura se
suspende en el agua y por dentro las cadenas hidrocarbonadas de los fosfolipidos crean un ambiente
apolar capaz de albergar particulas hidréfobas.

Las lipoproteinas de baja densidad (LDL), contienen la mayor parte del colesterol
circundante en la sangre. Transportan el colesterol sintetizado por el cuerpo, desde el higado a
los tejidos.

Por otro lado las lipoproteinas de alta densidad (HDL), son sintetizadas por el higado y
estan vacias cuando entran en circulacion. Recogen el colesterol desde los tejidos e incluso

desde los ateromas, aumentando su tamafio. El colesterol recolectado se devuelve al higado.
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6.4 Factores de riesgo de la ateroesclerosis

1.- Edad: Tanto las lesiones arteriales, como las manifestaciones clinicas de la ateroesclerosis,
aumentan con la edad.

2.- Sexo: Los hombres tienen mayor tendencia a presentar esta patologia, ya que las mujeres
tienen mayores niveles de HDL.

3.- Genética: Son millones de factores, desde la geometria arterial, las fuerzas hemodinamicas
condicionantes, la funcionalidad del endotelio, hasta las respuestas trombogénica e
inmunoldgica.

4.- Dislipidemias: Alteraciones en los niveles de lipoproteinas.

5.- Hipertension arterial: La utilizacion de los farmacos hipotensores, pueden influir en el
metabolismo de las lipoproteinas.

6.- Tabaquismo: La nicética incrementa la presion arterial, la frecuencia cardiaca, el débito
cardiaco y el flujo coronario.

7.- Diabetes Mellitus: Se asocia a la reduccién de HDL.
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