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Resumen

Las paredes arteriales son uno de los tejidos blandos encontrados en los seres vivos. Tienen como
caracteristicas ser no lineales, incompresibles y anisotropicos. En los Ultimos afios se han
desarrollado un conjunto de modelos constitutivos que consideran un material hiperelastico. Algunos
de estos modelos consideran isotropia del material pero han demostrado no ser adecuados para
modelar el comportamiento de arterias sanas. Los modelos mas difundidos en este sentido
consideran el material anisotrépico debido a la organizacion de las fibras de colageno y a pesar de
haber sido formulados para describir la conducta arterial pueden ser utilizados para representar el
comportamiento de otros tejidos blandos como la vena cava infra-renal, la pared intestinal, las
propiedades mecanicas del eséfago, entre otros. Algunos autores incluso los han utilizado para
modelar también el dafio en las arterias.

Palabras claves: modelo constitutivo, tejido arterial, elasticidad, pared aortica, analisis de tensiones,
respuesta pasiva.

Abstract

Arterial walls are one of the soft tissues found in living organism. They are non lineal, incompressible
and anisotropic. A set of constitutive models have been developed considering a hyperelastic
material. Some of these models consider material isotropy but they have proved to be inadequate for
modeling healthy arterial behavior. Mostly used models consider the anisotropic material due to the
collagens fibers and nevertheless they have been created to describe arterial behavior can be also
used for modeling different soft tissue behavior as infrarenal vena cava, intestine wall, mechanical
properties of the esophagus, among others. General author have used them for modeling arterial
damage.

Key words: constitutive modelling, arterial tissue, elasticity, aortic wall, stress analisis, passive
response.
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Introduccion

Los tejidos blandos, cuando son sometidos a cargas, presentan grandes cambios de forma y una
respuesta fuertemente no lineal. Una vez retiradas las cargas, retornan a posiciones muy cercanas a la
inicial. Por otra parte, cuando son sometidos a cargas ciclicas exhiben en la respuesta una considerable
disipacion de energia. Los modelos utilizados en este tipo de materiales, destinados a simular su
comportamiento, deberan ser capaces de captar todos estos fenomenos.

En general, los tejidos blandos son casi-incompresibles, no lineales y anisotrépicos. La teoria para la
deformacion finita de los materiales anisotrépicos incompresibles sobre la base de los invariantes de la
deformacion de Cauchy, fue desarrollada por Spencer [34]. Fung desarrollé6 un modelo para tejido suave
basado en los componentes selectos de la deformacion de Green [11]. Holzapfel ha descrito la
implementacion en elementos finitos de un modelo de Fung para las membranas bioldgicas [13, 14]

Aunque el comportamiento del material de la pared arterial es altamente anisotropico debido a la
organizacion de las fibras de colageno, existen numerosos modelos usados en la literatura para describir
el comportamiento de las arterias que consideran un comportamiento isotropico. Entre ellos tenemos el
modelo usado por Hoppmann [18], que no representa de manera adecuada el efecto de la rigidez en las
arterias sometidas a grandes deformaciones. Encontramos también el modelo usado por Delfino, et al [8]
que presenta una funcion de energia potencial, parecida al comportamiento de la goma y es capaz de
simular el efecto de la rigidez. Otros modelos consideran la anisotropia y utilizan funciones de densidad
de energia de la deformacion en los que consideran dos o tres familias de fibras de colageno [11, 13, 14].
Los modelos mas aceptados en este caso son el modelo de Holzapfel y el modelo de Fung. EI modelo
isotropico de Demiray es adecuado para simular comportamientos de arterias con determinadas
patologias como el sindrome de Marfan [12] o el comportamiento de la placa ateromatosa [33]. Sin
embargo, para arterias sanas no describe adecuadamente su comportamiento mientras que el modelo de
Holzapfel tiene una respuesta cercana a la experimental [28].

El comportamiento mecéanico de la pared arterial esta regido por la activaciéon o no de las células del
musculo liso vascular. La respuesta activa esta gobernada por las propiedades de la elastina, el colageno
y el grado de activacion de las células del muasculo liso. Rachev y Hayashi [29] propusieron un modelo
adecuado para describir este comportamiento. Sin embargo, la mayoria de los trabajos realizados en los
ultimos afios estan enfocados a describir la respuesta pasiva [17]. La poca cantidad de tejido muscular
respecto a la presencia de elastina y colageno hacen que el comportamiento de algunas arterias como la
aorta sea fundamentalmente elastico y por la misma razén débilmente activa. La respuesta pasiva esta
gobernada por las propiedades de la elastina y el colageno, en este comportamiento no se conoce hien
cudl es la contribucion de las células del musculo liso. Algunos autores han analizado por separado el
papel de estos dos componentes en las propiedades arteriales [30, 32, 36]. La mayoria de los modelos de
funcion de densidad de energia libre de la deformacion propuestos en la literatura y que analizaremos en
este trabajo, se usan para describir el comportamiento pasivo de la pared arterial [11, 13, 14].

En algunos programas como ABAQUS se han implementado modelos de comportamiento para tejidos
blandos. En ese caso encontramos el modelo de Holzapfel [13, 14] que considera anisotropia con dos
familias de fibras y el modelo de Fung [11] que considera tres familias de fibras. También el modelo de
dafio de Famaey, et al [9, 10].

Descripcion del movimiento. Estado de deformaciones

En primera instancia se hace imprescindible un conocimiento exacto de los fenédmenos de la
elasticidad, principalmente en lo referente a los estados deformacionales, ya que los métodos de célculo
por elementos finitos se basan en la manipulacion matematica del concepto de rigidez, sobre las bases
fisicas que se pretenden simular y que intervienen en el comportamiento de los sistemas elasticos, bien
sean lineales o0 no lineales y que representen cualquiera de las restantes condiciones que se han
enumerado de diversos comportamientos elasticos.

Por estas razones y ya que en lo delante de emplearan muchos términos relacionados con este
aspecto se cree necesario hacer un breve enfoque por los aspectos mas importantes relacionados con los
desplazamientos y las deformaciones, comenzando por los dos tipos de formulaciones que se pueden
utilizar.

Formulacién Lagrangiana y Euleriana

En la descripcién del movimiento (o desplazamiento) y deformaciones (y por lo tanto para el célculo de
tensiones) de los cuerpos, es fundamental la eleccién de un sistema de referencia para describir el
mismo. En el calculo lineal no existe distincion entre la configuracion inicial (no deformada) y la
configuracion temporal (o deformada) ya que las caracteristicas geométricas y mecanicas son invariantes.
Esta es la caracteristica fundamental que diferencia el céalculo lineal del no lineal.
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El medio continuo puede ser descrito bajo grandes deformaciones, lo cual introduciria el termino de no
linealidad geomeétrica para describir el comportamiento. Entonces se pueden utilizar diferentes
formulaciones en dependencia de si sus variables de estado estan referidas a la configuracion actual
deformada, configuracion Euleriana, o en términos de la configuracion de referencia sin deformar,

configuracion Lagrangiana. [23]
:/P [N}h]
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Fig. 1. Descripcion del movimiento

7

P(X1,X2,X3) Configuracion Inicial
p(Xl,Xz,Xg) Configuracion Deformada
El vector desplazamiento, Pp, figura 1, vendra dado por:
Uu=Pp=x-X (1)

Si se conociesen los vectores posicién X y x para cualquier instante, estaria perfectamente definido el
movimiento del cuerpo. En Mecanica de Medios Continuos, se supone que estas funciones son continuas
y biunivocas, por lo tanto, es posible escribir:

Xi = Xi(X1,X2,X3) =123 )
O bien:
X) = X (x1,%2,x3) =123 3)

Las componentes del vector u es posible escribirlas en funcién de la posicion inicial:
Formulaciéon Lagrangiana
Up =U (X1, X2,X3) = xi (X, X2,X3) - X| 4)
O de la posicién temporal:
Formulacién Euleriana
uj =uj(x1,x2,x3) =X = X (x1,X2,%3) )
Se podria decir que la formulacién Lagrangiana se ocupa de lo que le sucede al sélido, mientras que la

formulacion Euleriana se ocupa de lo que le sucede a una zona del espacio. Cuando la deformacién es
pequefia estas dos configuraciones son cercanas y los tensores de tension y de deformacion son

aproximados: E~e=g S~T ~0o.
Si analizamos una barra sometida a traccion, figura 2, podemos ver como se relacionan los tensores de
tensién de Cauchy, Lagrange y Kirchhoff.

lFo ht'

Fig. 2. Barra sometida a traccion
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Ft

Tensor de Cauchy: o = ™~ (6)
t
F A

Tensor de Lagrange: T = Lot @)
Ao Ao

. F I Al I

Tensor de Kirchhoff; S = -2 =7 -0 = 50 Fo = F -2 ®)

Ao It Aolt It

El tensor de Cauchy es la relacion entre la fuerza y el area en la condicién deformada. El tensor de
Lagrange o Primer tensor de Piola-Kirchhoff relaciona la fuerza en la condicién deformada con el area en
la configuracién de referencia. Mientras que el Segundo tensor de Piola-Kirchhoff relaciona la fuerza en la
configuracién de referencia con el area en la configuracion de referencia.

Con respecto a la configuracién Euleriana, las variables de estado a ser consideradas son la tensién de
Cauchy o vy la deformacién de Euler-Almansi € [21, 23].

e:i(l —B—lj ©)

Tensor de Almansi o tensor de deformacion Euleriano.

Donde:

B : es el tensor de deformacion izquierdo de Cauchy — Green o también llamado tensor deformacion de
Finger.

B=F.F' =v?2 (10)

V : Tensor alargamiento izquierdo
F : Tensor Gradiente de Deformacion o matriz Jacobiana de la transformacion.
OX;
F=—L
X (11)
Su determinante representa la relacion de volimenes entre la condicién deformada e inicial J =detF .

Transforma vectores en el entorno de un punto de la configuraciéon de referencia a la configuracién
temporal

F=I+D (12)
Siendo: D el Gradiente de desplazamiento

Respecto a la configuracién Lagrangiana las variables son el segundo tensor de Piola-Kirchhoff S y la
deformacion de Green-Lagrange E (Fig. 4.3).

oW 1
S=2— E==(C-I 13
oc Y ;€ 13)
Estos tensores estan relacionados de la siguiente forma [4, 17]:
g_o W _W (14)
oC oE
W : funcién de densidad de energia libre de la deformacion
C : es el tensor de deformacion derecho de Cauchy — Green
C=F' .F=U? (15)

U : Tensor alargamiento derecho

El Tensor Gradiente de Deformacion F no es un tensor simétrico, de ahi la definiciéon de los tensores de
deformacion derecho e izquierdo de Cauchy — Green C y B , y del tensor de deformacién Euleriano €.
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Los tensores de deformacién de Cauchy — Green dan medidas de la deformacién del material
independientes del sistema de referencia. Ambos tensores intervienen en la descripcion de los materiales
hiperelasticos que analizaremos a continuacion..

Hiperelasticidad

Algunos de los materiales elasticos empleados en la biomecanica son del tipo Hiperelasticos. Estos
materiales se encuentran caracterizados por la expresion de su funcion de densidad de energia libre de la

deformacion W la cual describe como se almacena la energia en el cuerpo.

Para estos materiales tenemos el segundo tensor de tensiones de Piola-Kirchhoff S, que puede ser

obtenido a partir de la funcibn de densidad de energia libre de la deformacién W como se vio
anteriormente (ec. 13) y el tensor de Cauchy se relaciona con él de la siguiente manera:

o=J"1pspT (16)

Ambos pueden ser descompuestos en una parte que considera la contribucién puramente volumétrica y
la contribucién isocorica. De esta misma forma se puede descomponer la funcion de densidad de energia

libre de la deformacion W [6, 14]. Para los materiales hiperelasticos W sera una funcién de los
invariantes de C :
W =W(lg,lp,13) 17)
gue se pueden obtener de la forma

I1 = tr(C); B :%((trC)z —(trc?y); I3 = detC = J°2 (18)

Generalmente las expresiones utilizadas para la funcién de energia libre de la deformacion tienen forma
exponencial [11, 14], las cuales pueden ser escritas de manera general como:

W = %c [exp(@Q)-1] (19)

Donde Q es la forma cuadrética de los componentes de deformacion de Green-Lagrange [22].

Las capas de las paredes arteriales se encuentran formadas por laminas con una Unica direccion
preferente de las fibras de colageno, lo que permitiria considerarlas como transversalmente isétropas. No
obstante, se admite desde un punto de vista macroscépico que existen dos direcciones preferentes en
cada capa. A partir de esta consideracién se han desarrollado los modelos de anisotropia con dos y con
tres familias de fibras de colageno, aunque algunos autores han considerado modelos isétropos.

Modelos isétropos

Un modelo is6tropo bastante aceptado para describir el comportamiento de la pared es el modelo de
Demiray. Utilizado por Delfino y Garcia Herrera [8, 12] y comparado con el modelo de Holzapfel [28].

W = %[exp(g(@ - 3)) - 1} (20)

Donde a y b son los parametros del modelo e I, es el primer invariante del tensor derecho de

Cauchy Green

Los resultados experimentales de los ensayos de traccibn muestran que este modelo is6tropo puede
ajustarse adecuadamente al comportamiento de la pared en determinadas patologias como el sindrome
de Marfan [12] o el comportamiento de la placa ateromatosa [33]. Sin embargo para arterias sanas no
describe adecuadamente el comportamiento arterial mientras que el modelo de Holzapfel, que se vera a
continuacion, tiene una respuesta cercana a la experimental [28].

Anisotropia con dos familias de fibras

Para las arterias de gran tamafio, como la aorta y la car6tida, la capa adventicia forma
aproximadamente el 10 % del espesor de la pared [19] por lo que a veces se puede asumir que la capa
media es la Unica con una respuesta mecanica significativa. EI modelo mas aceptado actualmente para
describir la respuesta mecanica de la pared arterial es el comportamiento anisotropo de dos familias de
fibras [24, 25, 27]. De acuerdo a esto se modela el tejido de una sola capa arterial reforzada por dos
familias de fibras de colageno, alineadas segun dos direcciones preferentes [14, 15], aunque en algunos
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casos para arteria jovenes y sanas se modelan las dos capas, con las especificaciones de cada capa por
separado y se analiza el resultado del material compuesto [16, 20].

El material reforzado por las familias de fibras de colageno, que son las responsables de la mayor parte
de la respuesta mecanica de la pared, puede ser caracterizado por un nimero dado de direcciones
preferentes no ortogonales. Estas fibras estan orientadas formando un &ngulo aproximadamente
constante con la direccion axial del eje de la arteria, como se puede observar en la figura 3. [6, 12, 14]

Fig. 3. Distribucion de las fibras de colageno
segun modelo de Holzapfel.

Se considera un material con dos direcciones preferentes definidas en la configuracion de referencia
por dos vectores ao;bo que forman angulos simétricos con el eje del vaso * @ . La funcion de densidad

de energia es ahora de la forma W (C;ao b ) , debiendo verificarse:

0
W (C,ag,bp) =W (RCRT ,RagR" ,RbgR" ) (21)

para todo tensor ortogonal R .

Uno de los modelos propuestos para materiales bioldgicos con dos familias de fibras de colageno,
como son las paredes arteriales es el desarrollado por Holzapfel y Gasser [14]. La expresién de la funcién
de densidad de energia de dicho modelo es:

W=20-3)+ 5L ¥ explkally ~3) - 22)
2 g=46

Este modelo propuesto por Holzapfel para describir el comportamiento de las arterias ha sido utilizado
por diferentes autores para describir las propiedades de otros tejidos blandos. Entre ellos encontramos la
vena cava infra renal ovina estudiado por Alastrue, et al [2] basado en este modelo pero con diferentes

valores para los invariantes lg e le , reproduciendo de manera adecuada el comportamiento del tejido. La
pared intestinal fue modelada por Ciarletta, et al (2009) [7] teniendo en cuenta la contribucion de las fibras
musculares. Un modelo similar fue usado para describir las propiedades mecanicas del esofago por Yang,
et al (2006) [38]. También fue usado por Zulliger, et al (2004) [40], para describir el alargamiento
comprometido asociado con desrizo de las fibras de coldgeno.

Este modelo ha sido utilizado también por algunos autores para describir el proceso de dafio en la arteria.
Famaey, et al [9] descompone la funcién de densidad de energia de la deformacién en tres partes. Las
dos primeras partes describen los componentes de la matriz del material con comportamiento anisotrépico
y la contribucién anisotrépica de las fibras de colageno y se basa en el modelo de Holzapfel [14]. El tercer
término caracteriza la anisotropia de las células del musculo liso y se basa en el modelo de Murtada, et al
(2010) [26]. El dafio acumulado en los diferentes componentes durante la carga mecéanica es
caracterizado por la funcién de dafio de energia de la deformacion para cada componente individual. Esta
idea esta basada en el estudio realizado por Balzani [6] para la formulacién del dafio. EI modelo propuesto
por Famaey ha sido implementado en ABAQUS donde se han realizado simulaciones para diferentes
arterias con resultados bastante aceptables [10]. También ha sido utilizado para describir el crecimiento y
remodelado vascular [3].

En ABAQUS se ha implementado anteriormente la funcién de densidad de energia de la deformacion
propuesta por Holzapfel en 2006 donde se agrega un tercer término al modelo anterior [13]:

N
W :clo(l_1—3)+% @_mﬁ' +;T12§1{exp[k2(ga)z}—l} 23)
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Los dos primeros términos de la expresion representan la contribucidon volumétrica y distorsionar de la
matriz del material no colagenoso con comportamiento isotrépico. El tercer término es la contribucién de
las fibras de colageno teniendo en cuenta el efecto de la dispersion.

Donde

Eo o ki -3)+ 0-30ia,, 1) 24)

Este término Ea caracteriza la deformacién de las fibras de colageno con direccion preferente A, .
Las variables: K,k;,k,,C,,,D son parametros que dependen de la temperatura
N es el nimero de familia de fibras (N < 3).

1: pri invari i6
| rimer invariante de la deformacion

| .. L .- .. ., . .
J®: relacién volumen elastico definido como expansién térmica

| 4,, : pseudo-invariantes de C y A,

Este modelo asume que cada familia de fibras de colageno esta dispersa con una direccién principal
preferente. El parametro K describe el nivel de dispersién de las fibras. Debiendo encontrarse

0<k<1/3.

Holzapfel ha realizado estudios sobre la dispersion de las fibras de colageno para lo cual propone un
modelo modificado de ec. 22 que tiene en cuenta un parametro de dispersion [17]. A pesar de que en las
arterias existe una alineacion bastante fuerte de estas fibras, en otros casos como las valvulas cardiacas
0 en el miocardio, presentan una gran dispersion. Otros autores han realizado estudios sobre la
contribucion de la elastina y el colageno en las propiedades de la pared arterial [1, 32, 37]. Rezakhaniha,
et al realizaron ensayos para determinar la orientacion de las fibras de colageno en la adventicia de la
arteria carétida del conejo [31] y han llegado a la conclusién de existen cuatro familias de fibras de
colageno ya que se observan cuatro direcciones principales cuando la arteria se encuentra libre de cargas
y las fibras de colageno se mantienen en ondas. El modelo de Holzapfel asume que la elastina al igual
gue la matriz del material no colagenoso, tienen un comportamiento isotrépico, sin embargo algunos
estudios realizados sugieren que en realidad el comportamiento de ambos es anisotrépico [30, 31, 37].

Stalhand propuso un método para la determinacion de los parametros del material para el modelo de
Holzapfel a partir de datos clinicos [35]. Masson, et al emplea un modelo similar para la determinacion de
estos parametros [25]. Otros autores han utilizado este modelo para cuatro familias de fibras con el
proposito de describir las propiedades de las fibras en la direccién circunferencial y longitudinal [5, 39].

Anisotropia con tres familias de fibras

Se han desarrollado modelos de comportamiento anisétropo con tres direcciones preferentes que han
sido aplicados en materiales bioldgicos, destacandose el Modelo de Fung [12, 24]:

W =bexp(Q(E)),

con  Q(E)=bEZ +boES, + b3E3, +bsEq1Epp + bsEq1Eas + beEoEs3 (29)
Siendo E,; las componentes de Green E =%(C -1).
En ABAQUS se ha implementado el modelo de Fung con la siguiente forma:
)
w :%(exp(Q)—l)Jr% S/ ng® (26)

Donde:
¢, D son parametros que dependen de la temperatura.

J®: relacion volumen elastico definido como expansion térmica.
Q se define como :
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-G -G -G -G
Q=¢ :b:e =gjj bijk|5k| (27)

Donde bjj es un tensor simetrico adimensional de cuarto orden de las constantes del material

o -G .
anisotrépico y que depende de la temperatura y ¢jj son componentes modificadas del tensor de

deformacioén de Green.

Este modelo fue comparado con el de Holzapfel [16], ecuacién. 22, usando la arteria carétida, joven y
sana, en un modelo multicapas. Para el modelo de Fung 3D, se requieren siete parametros constitutivos
del material para una sola capa, que no pueden ser escogidos arbitrariamente pues se debe asegurar la
estabilidad y convexidad del material. Este modelo es limitado para simetria cilindrica y no considera las
deformaciones cortantes. EI modelo 2D tiene la ventaja de que los parametros del material se pueden
obtener con facilidad pero no satisface la condicion de elipticidad. Mientras, el modelo de Holzapfel es
capaz de modelar las dos capas para geometrias arbitrarias y solo necesita cinco parametros del material
tanto si se considera un estado de deformacion en 2D o en 3D y es capaz de modelar las tensiones
residuales.

Conclusiones

El modelo isotrépico de Demiray ha demostrado que no es capaz de describir el marcado
comportamiento anisotropico que ha sido observado en los estudios experimentales de las arterias. Este
modelo puede ajustarse adecuadamente al comportamiento de la pared en determinadas patologias como
el sindrome de Marfan o el comportamiento de la placa ateromatosa, aunque segun Soler no es adecuado
para arterias sanas.

El modelo de Holzapfel asume que la elastina al igual que la matriz del material no colagenoso, tiene un
comportamiento isotrépico, sin embargo, estudios realizados como los de Rezakhaniha y Weisbecker
sugieren que en realidad el comportamiento de ambos es anisotropico. Asimismo Rezakhaniha, et al
sugieren que existen cuatro familias de colageno en lugar de dos como plantea el modelo ya que se
observan cuatro direcciones principales cuando la arteria se encuentra libre de cargas y las fibras de
colageno se mantienen en ondas.

El modelo propuesto por Fung, tiene como desventaja que requiere un mayor numero de parametros
constitutivos del material para una sola capa. Estos parametros no pueden ser escogidos arbitrariamente
pues se debe asegurar la estabilidad y convexidad del material, lo que dificulta su empleo.

De los modelos existentes en la literatura, el modelo de Holzapfel ha demostrado ser apropiado no solo
para la modelacién del tejido arterial en arterias sanas sino también para simular el comportamiento de
otros tejidos blandos del organismo. Este modelo lo han utilizado Alastrue, Ciarletta y Zulliger para simular
el comportamiento de otros tejidos blandos.
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