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1. RESUMEN DE LA INVESTIGACION PROPUESTA:

ANTECEDENTES: En el tratamiento endovascular de aneurismas intracraneales de cuello
ancho, la técnica del coiling asistido por stent es ampliamente usada. La funcién principal
del stent es evitar la herniacidon de los coils. Se demostré en reportes que la técnica de
coiling asistido por stent, estd asociado a una disminucion significativa de casos con
residual.

El Sole Stenting consiste en la aplicacion del Stent como Unico método de tratamiento de
aneurismas. Hay diversas teorias que tratan de explicar la oclusion del aneurisma
mediante stents (Estructura del Stent, Geometria de los vasos, Alteraciones
Hemodinamicas locales). Cbmo o cuanto afecta el stent en la hemodindamica intra
aneurismatica es una pregunta que todavia no se responde.

En el departamento contamos con series de casos de aneurismas de circulacion anterior
de £ 3 mm resueltos con esta técnica. El tiempo de oclusidn es progresiva y varia de dias a
meses.

Avances tecnoldgicos en el software computacional han permitido el estudio de la
hemodinamia a través de la simulacién virtual del flujo sanguineo y aneurismas.

OBIJETIVO: Medir y comparar el efecto hemodinamico de la alteracion geométrica por la
técnica de Sole Stenting en aneurismas de circulacién anterior.

METODOS: Se realizd un estudio ambivalente retrospectivo y prospectivo de pacientes
con aneurismas de < 3 mm de circulacidn anterior sometidos a técnica sole stenting de
enero 2010 a julio 2017, que cuenten con angiografia rotacional tridimensional (3DRA) de
calidad suficiente para simulacion virtual de flujos de acuerdo a técnica descrita,
comparando parametros como presion, estrés cortante de pared y velocidad de flujo.

Se registré dos casos de aneurismas de £ 3 mm sometidos a stenting. (Ambos de Cardtida
interna segmento oftalmico)

RESULTADOS: En el primer aneurisma Antes y después del stenting, el WSS en el saco
aneurismatico durante el pico sistdlico aumenté de 0,7Pa a 1,98Pa, la velocidad de flujo
de 6,97m/s disminuyd 7,24m/s. En el segundo aneurisma antes y después del stenting el
WSS disminuyé de 1,12Pa a 0,56Pa. La velocidad de flujo cambié 6,53 m/s a 6,51m/s.

En ambos aneurismas La presidn intra aneurismatica durante el pico sistélico no sufrié
cambios significativos.

CONCLUSIONES: Se demostrd la viabilidad de la simulacion de flujos en modelos
vasculares en una poblacidn de pacientes del servicio de Terapia endovascular.

Se registrd los parametros hemodinamicos deseados. Aunque son aneurismas < 3 mm
incidentales, se evidencid un patréon hemodindmico compatible con indices de ruptura
aneurismatica. Aunque no se evidencié alteracion geométrica evidente, se registro
cambios en los parametros hemodinamicos luego del stenting.
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2 ANTECEDENTES

2.1 LATECNICA SOLE STENTING

La embolizacion endovascular con coils de aneurismas intracraneales se convertido en una
alternativa aceptada al clipaje quirurgico, sin embargo, la recurrencia luego de un periodo
largo de tiempo es su principal desventaja. Ademas, la embolizacidn con coils tiene ciertas
limitaciones en el tratamiento de aneurismas de cuello ancho, por la posible migracion del
coil al vaso paterno con la consecuente oclusién del flujo del vaso paterno y/o de sus
ramas, ademas de la isquemia del territorio involucrado®%1213:21,26,32,34,41,42,48 p tanto,
se idearon y pusieron en practica nuevas técnicas: disefio de nuevos coils, utilizacién de
balén (Remodeling) y la utilizacién de stents para asistir a la colocacién de los coils
(Jailing).

Nuevos coils: El avance tecnoldgico trajo consigo el desarrollo de coils 3D o esféricos*, los
qgue han sido disefiados para mantener memoria en lo que respecta a su morfologia por lo
que le da una especie de armazon al aneurisma que eventualmente no permite que sus
asas protruyan hacia la luz del vaso paterno, dando la posibilidad de convertirse en un
verdadero limite. Por lo tanto, se aconseja que el primer coil sea de este tipo, para luego
introducir los coils subsecuentes, sin embargo, no siempre es posible conseguir evitar la
herniacidén de la malla de coils.

El “remodeling” inicialmente descrito por Moret et al >’ consiste en la colocacién de un
baldn al nivel del cuello del aneurisma luego de que ya se ha colocado un microcatéter a
nivel del aneurisma. Este baldn se hincha con material de contraste mientras se realiza la
colocacién de cada coil, de tal forma que estabiliza al microcatéter, evita la migracién de la
malla de coils y los compacta en el interior de aneurisma.

A pesar de que el remodeling tuvo mucha acogida, muestra importantes desventajas, tales
como la posibilidad de ruptura del aneurisma o del vaso paterno por la presién ejercida,
asi como la oclusién del vaso paterno durante los momentos de insuflacién del baldn. Se
ha reportado una frecuencia de morbi-mortalidad entre 1 a 5%"’.

La colocacion de stents es ampliamente utilizada en cardiologia intervencionista para el
manejo de la estenosis coronaria. El stent es una malla a manera de cilindro montado en
un dispositivo que permite su expansion y liberacidon. En el caso de los aneurismas
intracraneales, se propuso su colocacion como una barrera entre el cuello del aneurismay
el vaso paterno y permitir una colocacién adecuada de los coils sin que estos migren hacia
la luz vascular, ademas de que pueden impedir la recanalizacién mediante desviacién del
flujo sanguineo'”'®*%** Mediante modelos experimentales y reportes técnicos se pudo
determinar que el stent no solamente provee de una barrera mecanica, sino que ademas
promueve una correccion del flujo sanguineo, disminuyendo la perfusidon intra-
aneurismatica, promoviendo de tal forma el remanso sanguineo intra aneurismatico y la
subsiguiente trombosis”*"*?. Por dltimo; in vivo, se ha visto qgue los stents ademads
corrigen los angulos arteriales, estos ultimos han sido implicados como responsables de la
génesis de los aneurismas intracraneales®.
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Un requisito fundamental para la colocacion de stents intracraneales, es la necesidad de
premedicar al paciente con farmacos antiagregantes plaquetarios orales como el
clopidogrel y el acido acetilsalicilico. Este protocolo se contraindica en casos de ruptura
aguda ya que conlleva un alto riesgo de resangrado. Sin embargo, en los casos de
aneurismas rotos luego de desplegar el stent se administraran inhibidores de la
glicoproteina Ilb y llla como el tirofiban y el axicibmab, a dosis endovenosa de carga.

En Terapia Endovascular Neurolégica se utilizan dos tipos de stent para el manejo de los
aneurismas intracraneales, los cardiolédgicos y los neuroldgicos.

Los stent cardiolégicos fueron los primeros en existir y como su nombre lo indica, se
disefaron para la angioplastia en el manejo de la enfermedad coronaria oclusiva. Para su
liberacion estos stents requieren ser insertados montados sobre un sistema de balon el
que sera sometido a insuflacién con material de contraste para su expansioén, por tanto,
no son auto-expandidles. Cuentan como ventajas, su importante fuerza radial que permite
un buen adosamiento a la intima vascular y suponen una mejor barrera para contener la
malla de coils desde el aneurisma. La poca flexibilidad de su sistema de montaje y
liberacién hace una navegacion intravascular mas problematica, y el riesgo que implican la
insuflacién en vasos encefdlicos de estructura diferente a los coronarios, son desventajas
claras de los stents cardioldgicos.

Los stents neuroldgicos son de fabricacidn mas reciente, se crearon con la finalidad de
mejorar la navegabilidad en los vasos cerebrales y de evitar la lesién vascular ocasionada
por la eventual sobre-insuflacion del balén durante la expansién del stent, por lo tanto,
este es un stent de tipo auto-expandidle, copiando ciertos detalles de la tecnologia
utilizada en los stents carotideos™" **. Por lo tanto, estan compuestos de nitinol, aleacién
de niquel y titanio, material con una memoria de forma, que permite su apertura, cuando
se lo libera del interior de un microcatéter. Para su liberacidn requiere de un “empujador”
(del inglés pusher), que no es otra cosa que otro microcatéter que se introduce en el
anterior, a su vez los dos microcatéteres deben introducirse al sistema vascular por via
percutanea deslizandose de forma retrégrada sobre una microguia de intercambio (300
cm). Aunque suene incomprensible, es para nosotros una desventaja la extremada
suavidad de este stent que, por un lado, permite una muy buena navegabilidad, por otro,
posee poca fuerza radial, lo que ocasiona una inadecuada adhesién a la intima lo que
puede llevar a la trombosis intrastent. La embolizacidn con coils asistida por stent se he
popularizado llegando a contarse con series mas o menos grandes. El primer reporte de
esta técnica aplicada en circulacién intracraneal fue publicado en 1997%°.

Reportes recientes han demostrado que el coiling asistido por stent, tiene una
disminucion significativa de recurrencia angiografica a pesar del relativamente bajo rango
de oclusidon completa luego de la embolizacidn, sugiriendo que el stent intracraneal es
benéfico en términos de producir paulatinamente la oclusion trombdtica del aneurisma.

En aneurismas tratados con Stents la recurrencia angiogréfica fue menor (14,9%) en
comparacion con aneurismas tratados sin stents (33,5%)39. Ademads, el progreso hacia la
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completa oclusién en el seguimiento de pacientes fue mas frecuente en aneurismas
tratados con stents (89%) comparados a los no tratados con stents (40%). Las
probabilidades de oclusidn retardada en aneurismas embolizados parcialmente con coils
fue 18,5 veces mas probable en aneurismas tratados con stents que en aneurismas
tratados sin stents, lo que sugiere que el uso de stent es un predictor significativo de la
progresion de la oclusién del aneurisma®’. El mecanismo que explican este efecto del
stent, es incierto. Una hipdtesis es que, aunque son disefiados como una barrera mecanica
a los coils, los stents tienen ciertos efectos en la hemodinamia local que promueve una
trombosis gradual de un aneurisma embolizado parcialmente.

Motivados por estos estudios, pocos autores han evocado a la colocacion de stent como
Unica estrategia en el manejo de los aneurismas intracraneales (es decir, sin la utilizacién
coils). La aplicacién de stent como Unico método de manejo, denominado por Zenteno et
al como “sole stenting”, ha sido aplicado solamente en pocos pacientes en el mundo,
muchos de ellos publicados como reporte de casos >%111421,23,22.29,31,35,40.49.

Mediante técnicas computarizadas e in vitro se ha observado que el stent desvia el flujo

arterial disminuyendo el “inflow” en el aneurisma, provocando turbulencia y éstasis

sanguinea intra-aneurismatica, lo que lleva posteriormente a la trombosis del
. 11,32,15,46, 47, 49

aneurisma .

2.2 DINAMICA COMPUTACIONAL DE FLUIDOS

La dindmica computacional de flujos (CFD por sus siglas en ingles “Computional Fluid
Dinamics”) es un campo de la ingenieria mecanica que estudia el analisis del flujo del
fluido, transferencia de calor y fendmenos asociados, usando la simulacion a través de
computadoras. EI CFD es una metodologia usada ampliamente en la resolucion de
problemas complejos en varios campos de la ingenieria. El mérito del CFD reside en el
desarrollo de nuevos y mejorados dispositivos, los equipos existentes son optimizados a
través de simulaciones computacionales que dan mejores resultados y menores costos.
Sin embargo, en el campo biomédico, el CFD es una tecnologia emergente. La razon
principal por la que el CFD ha quedado atras en el campo biomédico es el comportamiento
complejo de los fluidos en el cuerpo humano. Recientemente la investigacién biomédica
por CFD es relativamente facil y posible, los avances en computacién han permitido
disponer mas facilmente de hardware y software de alto rendimiento. En orden de
generar informacion util, el procesamiento CFD tienen tres componentes principales:
Preprocesamiento, solucion de ecuaciones matematicas y postprocesamiento. El
modelado geométrico y las condiciones iniciales son importantes para alcanzar resultados
adecuados.

El flujo de gases y liquidos es gobernado por ecuaciones parciales diferenciales (PDE de
sus siglas en ingles “Partial Diferential Equations”) que representan la conservacion de la
masa, momento y energia. El CFD es el arte de reemplazar tales PDE por un conjunto de
ecuaciones algebraicas, que pueden ser resueltas usando computadoras digitales.
Histéricamente el desarrollo del CFD se dio en las décadas de 1960 y 1970 debido a las
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necesidades de la comunidad aeroespacial. Actualmente el CFD cubre diversas disciplinas
donde el flujo de fluido es importante. El rol del CFD en predicciones de ingenieria se ha
vuelto muy importante y es vista como la “tercera dimensidn” en dinamica de fluidos, las
otras dos dimensiones son los casos clasicos de la experimentacién pura y la teoria pura.
Desde 1687 con la publicacién de los principios de Isaac Newton hasta mediados de 1960,
los avances en mecdnica de fluidos, se daban con la combinacién sinérgica de analisis
teoricos basicos y experimentacidn, anadlisis que requerian el uso de modelos de flujo
simplificados en la obtencidn de resultados cercanos a las ecuaciones gobernantes. Con
las desventajas de no incluir todos los requisitos fisicos del fluido. Gracias a la ventaja de
manejar las ecuaciones de fluidos de manera “exacta”, el CFD se convirtid en un
instrumento popular para el andlisis en ingenieria. Actualmente el CFD contribuye a la
experimentacion y teoria puras. Ha tomado un lugar permanente en dinamica de fluidos
de igual importancia a la experimentacion y teoria, usada en la investigacién y disefio de
ingenieria.

Es importante enfatizar como el uso del CFD afecta a la investigacion: El dar una solucién
numérica a un problema experimental como el comportamiento del flujo, puede ser
usado como una herramienta para realizar experimentos computacionales con propésito
de estudiar las caracteristicas del flujo. Estos experimentos computacionales son analogos
a los experimentos de laboratorio actuales. Por supuesto, estd en discusién, la premisa de
gue los resultados de CFD son exactos, asi como coste efectivo. Los resultados del CFD son
tan validos como los modelos fisicos y las condiciones puestas a estos modelos.

El CFD es usado en el campo biomédico con diferentes propdsitos: simular el flujo de la
sangre en el corazén y vasos, simular el flujo de sangre en dispositivos cardiovasculares,
simular el flujo de soluciones de dispositivos de liberacién de medicamentos. El uso del
CFD reduce la necesidad de experimentacién en seres humanos y animales hasta las
ultimas fases de estudio.

Recientemente los investigadores estdn usando la simulacién para predecir el
comportamiento del flujo sanguineo dentro del cuerpo humano. La simulacion
computacional provee informacién invaluable que de otro modo seria dificil de conseguir
experimentalmente, como por ejemplo predecir el comportamiento del flujo de sangre en
una arteria anormal. Pueden disminuir la posibilidad de complicaciones postoperatorias,
en la asistencia del desarrollo de mejores procedimientos quirdrgicos y en el mejor
entendimiento de procesos bioldgicos, asi como en dispositivos médicos mas eficientes,
extendiéndose su uso no solamente a la enfermedad sino también a la medicina deportiva
y rehabilitacion.

En el tratamiento endovascular de aneurismas intracraneales de cuello ancho la
embolizacién con coils asistidos con stent es ampliamente usado. Como se dijo
previamente, La principal funcion del stent es evitar la herniacién de los coils. Sin
embargo, muchos estudios sugieren que el stent puede tener un impacto en la
hemodindamica intra- aneurismal y diversién de flujo. La disminucidn de la velocidad de
flujo caracteristico del estancamiento de sangre, promoviendo el proceso de trombosis.

14



El estrés cortante de pared (del inglés Wall Shear Stress WSS) es una medida de la fuerza
de friccion entre el flujo de sangre y la superficie endotelial, se encontré que juega un
papel importante en la recurrencia de aneurismas. Areas con baja velocidad y WSS son
sujetas a un riesgo aumentado de trombosis. Como o cuanto el stenting afecta a la
hemodindamica intra aneurismatica es una pregunta importante que todavia falta
responder.

Estudios previos han demostrado que las alteraciones hemodindmicas post-stenting estan
asociadas con la localizacién, tamafio y forma del aneurisma. Sin embargo, estos estudios
estdn limitados a experimentos animales, modelos de silicona in vitro, modelos
computacionales aneurismaticos basados en la insercion virtual de stents en casos clinicos
aislados, asi que los resultados no reflejan cambios reales en el cuerpo humano después
del tratamiento.

Hay diferentes formas de simular stents dentro de vasos craneales. Recientemente Kono*
investigd 16 casos de aneurismas vertebrales tratados con Stents Enterprise enfocandose
en el impacto de la geometria del vaso y la velocidad de flujo antes y después de la
implantacion del stent. Se enfocd en la geometria del vaso, evitando el disefio del stent.
Sin embargo, no se estudid los cambios en factores hemodindmicos como el Wall Shear
Stress y la presion.

Ademads, hay algunos temas relacionados con la insercion del stent. Augsburger y Kono
desarrollaron un modelo virtual que solo cubre el cuello del aneurisma, asi que la longitud
del modelo era diferente a la del stent real® **.

El “método de insercién directa” fusiona directamente un cilindro uniforme en el vaso
paterno, pero no pueden representar situaciones reales de stenting, el adosamiento y
adherencia del stent son limitadas. El “método de elementos finitos” simula el
procedimiento de insercién de stent considerando propiedades de material y condiciones
de restriccidn. Aunque mejora la precision de la insercion de stents, su procesamiento
consume mucho tiempo y no se puede utilizar en una poblacién grande. El método “Fast
virtual Stenting” usa enmallados deformables y restricciones geométricas simples, no
tomando en cuenta las propiedades del material. Reduce el tiempo de la insercién virtual
del stent, pero tiene poca precisidn especialmente en vasos sanguineos tortuosos.
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2.3 TECNICA DEL CFD®

2.3.1. MODELADO ANATOMICO

La geometria de las arterias cerebrales humanas y aneurismas puede ser compleja y
variable entre los sujetos. Tipicamente las arterias siguen caminos tortuosos, sus
secciones transversales no son uniformes, y se bifurcan de una manera no simétrica. De la
misma manera los aneurismas pueden ser esféricos o alargados, pueden ser de superficie
lisa o irregular, pueden ser simples o tener lobulaciones secundarias o blebs (también
llamados aneurismas hijos). La complejidad geométrica de las arterias y de los aneurismas
tiene un alto impacto en la distribucion de las variables hemodindamicas como el estrés
cortante de pared (WSS de sus siglas en ingles Wall Shear Stress) que los hace diferentes
de modelos idealizados. Por esta razon los investigadores se han enfocado en como
estudiar la hemodinamia en geometrias vasculares especificas de cada paciente. Aunque
las modalidades imagenoldgicas son limitadas para la cuantificacidn in vivo de patrones de
flujo de sangre, gradientes de presion, y distribucion de WSS, la forma geométrica de
vasos sanguineos y aneurismas puede ser reconstruida con precisidon basados en imagenes
anatdémicas. Esto ha permitido la construccién de modelos computacionales especificos de
aneurismas cerebrales desde imdgenes anatdmicas y ha permitido el desarrollo de
dinamica de fluidos CFD basado en imagenes.

Este abordaje permite la conexién de caracteristicas hemodinamicas y eventos clinicos u
observacionales, como crecimiento y ruptura del aneurisma y asi, realizar estudios
estadisticos buscando identificar condiciones hemodinamicas asociadas a riesgo de
ruptura y entender los mecanismos que subyacen al desarrollo y evoluciéon de los
aneurismas.
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Figura 1: (Arriba) Ejemplos de modelos especificos de aneurismas cerebrales y sus flujos
correspondientes. De izquierda a derecha: Aneurisma de cardtida interna; Bifurcacién de Arteria
basilar; multiples aneurismas de carétida interna, arteria cerebral media y arteria comunicante
anterior; aneurisma de complejo comunicante anterior.

2.3.2. IMAGEN VASCULAR

La construccién de modelos vasculares especificos de pacientes desde imagenes médicas
no es trivial y puede depender de la modalidad imagenolégica usada para representar los
vasos sanguineos.

El Gold standard para visualizar y cuantificar la geometria de los vasos sanguineos es la
angiografia con sustraccién digital (DSA de sus siglas en inglés: Digital Substraction
Angiography), la cual es comuUnmente usada para diagnosticar y tratar aneurismas
cerebrales. Los equipos angiograficos mds modernos son capaces de adquirir una
secuencia de imagenes desde diferentes puntos en que el emisor de rayos X y el detector,
montados en un brazo en C, rotan sobre un paciente. Luego la secuencia de imdagenes es
combinada para crear una imagen volumétrica 3D compuesta de voxeles isotrépicos
llamada angiografia rotacional 3D (3DRA de sus siglas en inglés 3D Rotational
Angiography).

La angiografia de rayos X es una técnica invasiva por que requiere la inyeccion intra
arterial de contraste mientras se visualiza los vasos sanguineos con rayos X. Los riesgos
para el paciente incluyen exposicidon a radiaciones ionizantes (rayos X), puncién arterial,
cateterizacion e inyecciéon de material de contraste (que puede afectar adversamente al
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paciente con problemas renales o alérgicos al agente de contraste). Sin embargo, esta
modalidad provee la mayor resolucidn entre los vasos sanguineos y el tejido vecino que es
sustraido digitalmente, es importante que el vaso paterno y el aneurisma se llene
completamente con contraste durante la adquisicion de la secuencia de imagenes. Esto
significa que la inyeccidn de contraste debe ser lo suficientemente larga. En el servicio de
Terapia Endovascular, contamos para la obtencion de imdagenes 3DRA, un protocolo
donde utilizamos un inyector mecdnico con los siguientes pardmetros: Caudal: 4 cc/s,
Volumen: 24cc de contraste, duracién: 6 segundos, Presion: 180 psi, retardo en Rayos X de
1 segundo. Programamos el angiografo a 120 imagenes con una rotacién de 180 grados.

Ademas del llenado incompleto de los vasos, otros posibles errores con esta modalidad de
imagen incluyen una dosis baja de contraste por intolerancia del paciente, ruido o
reflexiones de implantes metdlicos como ser clips quirurgicos, coils o stents; la presencia
de trombos intra aneurismaticos que aparecen como una burbuja negra dentro del
aneurisma. Esta modalidad solo visualiza el contraste inyectado.

Las otras dos modalidades que son usadas para el diagndéstico y seguimiento de
aneurismas son la angiotomografia (CTA de sus siglas en inglés: Contrast Tomography
Angiogram) y la angioresonancia (MRA de sus siglas en inglés: Magnetic Resonance
Angiogram). La CTA es una técnica minimamente invasiva que usa rayos X y contraste
intravenoso. La MRA utiliza radiacion ionizante y contraste intravenoso, mientras que la
secuencia 3DTOF (de sus siglas en ingles Time of Flight) no es invasiva, pero sufre de
errores por artefactos relacionados a la perdida de sefial de regiones con velocidad de
flujo bajo o flujos turbulentos. Ambas técnicas de CTA y MRA proveen imagenes 3D con
menor resolucion comparada con la angiografia 3DRA. En estas imagenes, otras
estructuras anatémicas diferentes a los vasos sanguineos son visibles, es decir, no son
sustraidas. Esto puede ser una ventaja, si es esta interesado en estudiar la interaccién del
aneurisma con otras estructuras peri aneurismaticas como ser huesos o si sé que quiere
evidenciar trombos intra aneurismadticos. Sin embargo, la presencia de estructura
brillantes como huesos o calcificaciones complica la reconstrucciéon de vasos,
especialmente si estan en contacto directo con la pared del vaso (Figura2).
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Figura 2: a) Imagen angiografica rotacional 3DRA de aneurisma gigante de cardtida interna b) Corte de
Angiotomografia (CTA) de aneurisma en contacto con el hueso c) Imagen 3DTOF (MRA) de aneurisma intracraneal
mostrando perdida de sefial dentro del aneurisma por flujo turbulento y lento

2.3.3. MODELADO DE LA RED ARTERIAL

La segunda decision que el investigador enfrenta es que porcidn del arbol arterial incluir
en sus modelos. La arquitectura vascular del cerebro es muy particular, necesita mantener
un flujo constante de sangre, debido a que el tejido nervioso es muy sensible a la
isquemia. Por ejemplo, si se para el flujo sanguineo en una persona, en 6 a 7 segundos
pierde la conciencia, y en 4 minutos ciertas porciones de la corteza cerebral son dafadas
irreversiblemente.

De esta manera el sistema vascular cerebral funciona para asegurar una perfusién
cerebral constante a través de un sistema complejo de autoregulacion y circulacion
colateral. La anatomia vascular cerebral es diferente a la de otros érganos, en que los
vasos arteriales principales penetran en la porcidn central del érgano y suplen de sangre
por vasos terminales que se extienden del centro a la periferia.

En contraste la sangre oxigenada es transportada al cerebro por la ruta mas corta a través
de dos sistemas de vasos: carotideo y vertebral. Estos vasos se unen unos con otros en la
base del cerebro para formar el poligono arterial de Willis. Desde este origen basal las
arterias se distribuyen a la superficie del cerebro, ramificandose perpendicularmente al
tejido cerebral. Cada arteria suple a cierto territorio. Normalmente hay un intercambio
pequeio de sangre entre vasos arteriales. El circulo arterial provee rutas alternativas
cuando una de las arterias se ocluye.

Los aneurismas cerebrales se localizan frecuentemente cerca de bifurcaciones arteriales
en el poligono de Willis (Figura 3).

Por lo tanto, es importante incluir en los modelos CFD todas las ramas arteriales que
puedan tener efecto significativo en la hemodinamia intra aneurismdtica. Esto es
particularmente importante para ramas localizadas proximales al aneurisma que puedan
influenciar la manera en que la sangre fluye en este.

19



(a) (b) (©
Figura 3: a) Resonancia Magnética de cuello mostrando arterias carétidas y vertebrales desde su origen en el arco
aodrtico al circulo de Willis b) Angioresonancia a nivel del circulo de Willis c) Reconstruccion Voxel del poligono de Willis

Por ejemplo, la arteria oftdlmica puede influir en la hemodinamia de aneurismas
perioftalmicos o hipofisiarios superiores, la arteria comunicante posterior puede
influenciar en aneurismas de la comunicante posterior, la arteria coroidea anterior en
aneurismas de la cardtida interna de la bifurcacion y asi. De la misma manera, en
aneurismas de la arteria comunicante anterior pueden recibir sangre de ambos segmentos
A1l por lo que se debe incluir los dos segmentos (a menos que sea una hipoplasica, como
frecuentemente sucede). Obtener modelos de aneurismas de Arteria comunicantes
anteriores puede ser complicado porque estas imagenes son tipicamente adquiridas
durante la inyeccién de contraste en uno de los dos ejes carotideos y no se puede
coincidir adecuadamente el llenado de ambos ejes. Una posible solucién es adquirir
imagenes 3DRA de tal forma que ambas cardtidas se llenan de contraste, inyectando
contraste en el arco adrtico o en ambas a través de dos catéteres. Otra alternativa es
fusionar dos imagenes separadamente, construir separadamente modelos de amabas
cardotidas y fusionarlos. Este abordaje requiere alineamiento de las dos 3DRA, con
parametros especificos del Flat panel (longitud, distancia).

En adicidn de que arterias incluir en el modelo vascular, el investigador debe seleccionar el
lugar o tramo en el que cada arteria sera cortada y donde se aplicaran condiciones
frontera (Boundary conditions). Tipicamente las condiciones frontera se aplican en la
entrada del modelo aplicando un modelo de velocidad simplificado (Ej.: perfil de velocidad
uniforme, perfil Womersley, etc.). Muchos consisten en modelos de velocidad axial. Es
decir, niegan velocidades rotacionales o secundarias. Sin embargo, el remolino de sangre
en la arteria paterna puede afectar significativamente la manera en que la sangre ingresa
al aneurisma determinando la estructura general del aneurisma y su correspondiente
WSS.
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Por lo tanto, es importante capturar el flujo correcto que ingresa al aneurisma, es
necesario incluir la suficiente longitud de arteria paterna proximal al aneurisma para
permitir el desarrollo de flujo en segmento curvos de la arteria antes de entrar al
aneurisma (Figura 4). No se ha establecido cuanto exactamente se necesita de longitud de
arteria paterna proximal para la simulacion, depende de la geometria y de las
caracteristicas curvas de la arteria paterna. Estudios de sensibilidad sugieren que unas
cuantas vueltas de una arteria tortuosa pueden ser suficientes para desarrollar flujo
turbulento, si lo hay; y si la arteria proximal es rectilinea al aneurisma se puede editar y
cortarla cerca al aneurisma, sin que esta edicion altere el perfil de velocidad. Se necesita
tomar en cuenta las bifurcaciones arteriales mayores o las uniones localizadas
proximalmente al aneurisma para evitar perfiles de velocidad erréneas, producto de la
bifurcacion o la mezcla de flujos en las uniones arteriales. Por ejemplo, puede ser
importante incluir en el modelo la bifurcacién carotidea para la adecuada simulacion de la
hemodinamia de aneurismas de la bifurcacion de la cerebral media. De la misma manera,
puede ser necesario incluir la unién de las dos arterias vertebrales (AV) en modelos de
aneurismas localizados en el tronco o tope de la arteria Basilar (AB). Finalmente, la edicidn
de vasos eferentes distales al aneurisma no tiene influencia en la estructura de flujo intra
aneurismatica. Sin embargo, en las bifurcaciones mayores puede afectar la manera en que
la sangre fluye fuera del aneurisma y en cada una de estas bifurcaciones.
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Figura 4: Arriba: ejemplo de aneurisma de comunicante anterior con angiografia rotacional bilateral,
inyeccidn selectiva en cardtida interna derecha e izquierda. Abajo: ejemplo de edicién de arteria
paterna en el que se corta a diferentes segmentos del cuello del aneurisma modificando el patrén de
flujo.

2.3.4. MODELADO DE LA GEOMETRIA VASCULAR

La construccion de modelos anatémicos especificos de pacientes esta lejos de ser trivial
debido a la limitada resolucion de imagenes (y posible anisotropia), a la presencia de ruido
en estas imagenes y al posible contacto de las paredes del vaso con otras estructuras
brillantes. Un modelo computacional exacto tiene los siguientes requerimientos:

1) Una representacion superficial hermética de las estructuras vasculares, es decir, sin
agujeros, huecos o triangulos que se crucen
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2) El modelo anatdmico debe tener una correcta topologia de la red de vasos, es decir, no
tener interconexiones falsas o desconexiones

3) El modelo geométrico debe representar exactamente la forma del vaso sanguineo y
aneurismas, es decir, la superficie del modelo geométrico debe coincidir con los limites del
vaso sanguineo.

Muchas estrategias han sido usadas para construir modelos vasculares especificos. Estos
abordajes pueden ser descritos en tres categorias: 1) Técnicas de segmentacién de vasos
basado en intensidad 2) Técnica de modelos deformables o basado en geometria 3)
Técnicas basadas en ecuaciones parciales diferenciales o métodos de nivel establecido.

En el primer abordaje (segmentacién basada en intensidad) se usa el nivel de intensidad
de imagen para identificar las estructuras vasculares usando métodos como ser el umbral
(thresholding), region creciente, agrupacion (clustering), etc. En el segundo abordaje
(segmentacion basada en geometria), una triangulacion inicial de superficie
representando las estructuras vasculares de interés es construida extrayendo la
isosuperficie de nivel gris. Se deja que la superficie se deforme bajo fuerzas eldsticas
internas y fuerzas externas calculadas a partir de la intensidad de la imagen y sus
gradientes. En contraste con los otros enfoques, los modelos deformables tienen la
capacidad de conservar la topologia de la superficie original si se desea, es decir, no hay
fugas en ramas indeseadas u otras estructuras anatémicas. Esto puede ser una ventaja en
casos problematicos en que las paredes del vaso estan en contacto con estructuras éseas.
En el tercer abordaje (ecuaciones parciales diferenciales) la superficie del vaso esta
representada implicitamente como la isosuperficie nivel cero, de un mapa de distancia
designado que es obtenido resolviendo ecuaciones parciales diferenciales en el dominio
espacial de una imagen anatdémica. En esta Ultima categoria, varios métodos difieren en
las ecuaciones usadas o en el método empleado para encontrar su soluciéon numeérica.

Muchas de estas técnicas son incluidas en software de dominio publico como Itksnap
(http:// www.itksnap.org) o Vmtk (http://www.vmtk.org) o paquetes comerciales como
Mimics (http://www. materialise.com/mimics) o Amira (http://www.amira.com). Un
aspecto importante para considerar el método apropiado es que los modelos
reconstruidos deben ser independientes de los parametros utilizados por los algoritmos
de reconstruccién y de los valores de umbral.

La solucidon numérica de las ecuaciones gobernantes requiere de la generacidon de un
enmallado computacional que diferencie los campos de flujo y operaciones diferenciales.
La generacion de mallas impone un numero de requerimientos en el modelo vascular
usados para especificar el dominio computacional: por ejemplo, la triangulacién de
superficie no debe tener huecos, no debe tener sobreposicion ni interseccion de
tridngulos, ni ningun defecto topoldgico (Ej.: Bordes compartidos por mas de dos
triangulos), y debe ser suficientemente suavizada (Smooth). Mas aun, antes de proceder al
enmallamiento, el modelo es editado hasta satisfacer estos requerimientos. En particular,
la superficie es suavizada hasta remover el ruido de alta frecuencia la triangulacion es
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Figura 5: Ejemplo de construccién desde una imagen de angiografia rotacional: a) Imagen reconstruida de
angiografia b) Imagen segmentada c) Modelo cortado editado final d) Enmallado final finito

optimizada mediante técnicas de Colapsos de borde y swaps diagonales para mejorar la
calidad de los tridngulos. Los huecos son cerrados y triangulados, los defectos topoldgicos
son editados, por ultimo, el modelo es cortado en los lugares deseados donde las
condiciones frontera seran aplicadas, tipicamente perpendicular al eje del vaso (figura 5).
Estas operaciones de suavizado y correccion de defectos pueden ser realizadas software
libre como Remesh (http://remesh.sourceforge.net).
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El enmallado computacional que llena el volumen interior del modelo vascular puede ser
realizado por software libre como Netgen (http:// sourceforge.net/projects/netgen-
mesher) o software comercial de generadores de enmallado que son provistos junto a
software resolvedores de flujo como Fluent (http://www.ansys.com) o CFX (http://www.
ansys.com), algunos generadores de enmallado funcionan con vias de superficie analiticas
definidas como NURBS, que no son triangulaciones, en tal caso el modelo vascular
triangulado necesita ser convertido a una coleccidon de parches de superficie analitica,
esto se realiza tipicamente con paquetes CAD. Otros operadores de enmallado operan
directamente sobre la superficie triangular o mas aun no requieren este paso.

2.3.5. MODELADO DEL FLUJO SANGUINEO

La siguiente decision que debe tomar el investigador es la seleccidon del modelo de fluido
matematico y el enfoque numérico o esquema para resolver las ecuaciones
correspondientes.

Modelos microscépicos

Los modelos microscopicos hemodinamicos consideran a la sangre como un conjunto de
objetos o particulas discretas que interactuan.

El método de particulas discretas ha sido usado para modelar flujos de sangre en capilares
y transporte de particulas y procesos de agregacién en flujos de sangre. Esencialmente
estos modelos resuelven las ecuaciones de Newton para un sistema de interaccion entre
particulas discretas que representan diferentes componentes de la sangre.

Diferentes términos de fuerza son incluidos para modelar interacciones entre cada
conjunto de particulas y entre las particulas y las paredes del vaso. Este método requiere
gran numero de particulas y son comunmente usadas en vasos pequefios.

El método Latice Boltzmann (LBM del inglés Latice Boltmanm Methods) pueden ser
consideradas como microscopicos o mesoscopicos este método esta basado en la
ecuacion Boltzmann que describe la evolucién de la probabilidad de la funcién de
densidad de una particula:

i'i_vii_'_Ei:Q
ot ax,‘ 81/1'

Donde:

f(x, v, t) es la probabilidad de la densidad de la particula
v es la velocidad

F es la fuerza externa

Q es la colision integral

El método LBM consiste en discretizar esta ecuacion a través de limitar el espacio a un
enrejado y la velocidad del espacio a un set discreto de direcciones de velocidad. Variables
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macroscopicas como la densidad y el momento del fluido son obtenidas de los momentos
de la probabilidad de funcién de densidad.

0= 1 o= Y

i

Donde la suma se la toma sobre los puntos de la red.

El LBM ha sido usado para modelar flujos de sangre en aneurismas para estudiar las
propiedades no newtonianas de la sangre y para estudiar las interacciones entre la célula
y la pared. Las ventajas principales de esta técnica es que estd disefiada naturalmente
para incorporar efectos microscépicos e interacciones y que los algoritmos que utilizan
son rapidos y faciles de paralelizar. Este método también tiene limitaciones, el LBM no
garantiza un campo de velocidad libre de divergencias para fluidos incompresibles. De
este modo, son similares a métodos pseudocompresibles usados para resolver las
ecuaciones incompresibles de Navier Stokes.

Modelos macroscdpicos

La mayoria de los modelos hemodinamicos estdn basados en la hipétesis del Continuo y
consideran a la sangre como un fluido incompresible. Bajo esas suposiciones las
ecuaciones que se usan son las ecuaciones 3D de Navier Stokes para un fluido
incompresible inestable:

p(%+u.Vuj=—Vp+V-r+F

V-u=0

Donde:

U es el campo de velocidad

p esladensidad

p eslapresion

T es el estrés tensor deviatorico

T representa cualquier fuerza aplicada como la gravedad

Para cualquier fluido Newtoniano el estrés tensor deviatorico puede ser escrito como:

T,’j = 2].181']'

Donde p es la viscosidad y el tensor de la velocidad de deformacidn se define como:
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Estas ecuaciones han sido usadas en numerosos modelos computacionales con una amplia
variedad de aplicaciones. Ecuaciones 2D de este método también ha sido usada en
estudios de flujo cerebral. Sin embargo, los modelos 2D niegan flujos secundarios
tridimensionales generados en arterias tortuosas y los resultados son dificiles de
extrapolar en condiciones in vivo o generalizar en poblaciones de pacientes o en
anatomias individuales de pacientes.

2.3.6. ESQUEMAS NUMERICOS

La siguiente decisidon que el investigador debe tomar es el enfoque computacional para la
solucion numérica de las ecuaciones gobernantes. Esto incluye seleccién del enmallado
computacional, los esquemas de discretizacion temporal y espacial y las resoluciones
tiempo y espacio.

Ya que los modelos vasculares especificos de pacientes se caracterizan por formas
geométricas complejas el enmallado no estructurado ha sido el método de eleccién en la
mayoria de los estudios. Ademas de proporcionar gran flexibilidad para tratar geometrias
complejas, este enmallado permite distribuciones no uniformes de elementos de
diferentes tamaiios, permitiendo aumentar la resolucién en vasos pequefios, regiones de
alta curvatura, zonas estrechas en los vasos, etc. Adicionalmente el enmallado estd
conforme al cuerpo, es decir, las caras de los elementos estan alineadas con el limite del
dominio, el célculo de valores como el WSS que requiere una representacion apropiada de
las superficies y gradientes de velocidad en la pared, no representa ninguna dificultad.
Ademads, permiten el desarrollo de esquemas de orden superior para recuperar gradientes
de frontera y asi reducir los errores numéricos asociados con el calculo de vectores WSS.
Este método de enmallado también permite el uso de redes con mayor resolucion en
capas a nivel de la pared del vaso para poder representar limites de capa y realizar
calculos exactos de caida de presion y regiones de separacién de flujos con un nimero de
Reynolds alto.

Diferentes abordajes de discretizacion han sido usados en combinacién con el enmallado
desestructurado, incluyendo método de elementos finitos, métodos de volumen finito,
métodos de elementos espectrales. Estas técnicas producen resultados similares
produciendo enmallados con resoluciones similares, su costo computacional puede ser
diferente, favoreciendo a elementos de bajo orden.

La segunda estrategia es usar enmallado estructurado y métodos de diferencia finita. Los
esquemas de diferencia finita son mas rapidos que métodos de elementos finitos (y mas
faciles de paralelizar) porque evitan todo el direccionamiento indirecto y el acceso de
memoria desordenado asociado impuesto por la conectividad de elementos de las rejillas
desestructuradas. Sin embargo, generar enmallado estructurado que conforme
geometrias vasculares especificas de pacientes es desafiante y un proceso no automatico.
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Por esta razén el enmallado estructurado ha sido usado con métodos de frontera inmersa
La idea basica es crear un enmallado cartesiano que cubra el campo computacional,
identificar los nodos que encuentran dentro o fuera del dominio vascular e imponer
condiciones frontera entre las intersecciones del vaso y las lineas de la malla. Ya que las
geometrias vasculares son de naturaleza tubular, la mayor parte del volumen cubierto por
el enmallado cartesiano estd fuera de la regién de interés. Por lo tanto, los investigadores
han desarrollado técnicas de banda estrecha y multibloque para evitar los calculos
innecesarios fuera del dominio fisico, aumentando asi el rendimiento de estos cédigos a
expensas de aumentar la complejidad de los esquemas de diferencias finitas

Las principales limitaciones de este tipo de enmallado es que no permiten la adaptacién
local y que no son conformes al cuerpo. La adaptacion local permite aumentar la
resolucidon del enmallado donde se requiera (por ejemplo: en vasos pequefios) en vez de
reducir el espacio de las rejillas globalmente. El uso de enmallado no adaptable a un
cuerpo introduce dos problemas principales, el calculo del Estrés cortante de pared (WSS)
no es tan preciso como el enmallado adaptable a cuerpos y el aumento de la resolucion de
la malla cerca de la pared del vaso para resolver capas frontera no es sencillo.

Al seleccionar el enfoque numérico, el investigador tendra que sopesar el rendimiento
relativo de los diferentes algoritmos y cddigos, la capacidad de tratar con geometrias
complejas y representacion de WSS de cada tipo de cuadricula, asi como el rendimiento
requerido por el particular a estudiar (por ejemplo: ¢Es necesario crear pocos o muchos
modelos?, ¢Es necesario realizar pocas o muchas simulaciones?) Esta decision sera basada
por la disponibilidad de enfoques, software de dominio publico Openfoam
(http://www.openfoam.com) o cddigos comerciales como Fluent o CFX
(http://www.ansys.com) o cédigos desarrollados personalmente.

2.3.7. MODELADO DE LA REOLOGIA DE LA SANGRE
A continuacidn, el investigador selecciona el comportamiento reolégico de la sangre con el
fin de aproximarse a la deformacidn y tensiones de los elementos de la sangre.

MODELOS NEWTONIANOS

El modelo reoldgico mas simple para la sangre es el fluido Newtoniano que asume que el
fluido es homogéneo e isotrépico. Bajo estas condiciones la viscosidad es constante u = o
para todos los valores de tension por cizallamiento (Shear strain rate) y tipicamente se
utilizan valores de pp=0,035 — 0,04 dinas s/cm.

Sin embargo, la sangre estd compuesta de células sanguineas (serie roja, blanca y
plaquetas) suspendidas en el plasma (un medio acuoso). Como resultado, el
comportamiento de la sangre se desvia del de un liquido newtoniano a bajas velocidades
de cizallamiento, donde se observa una notable variabilidad de la viscosidad aparente, o
en recipientes pequefios, donde la viscosidad aparente es menor que en vasos mas
grandes. Por lo tanto, se ha argumentado que los modelos newtonianos constituyen una
aproximacion razonable para el comportamiento de la sangre en vasos grandes. Sin
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embargo, para aneurismas cerebrales esta aproximacion puede ser no apropiada, debido
a que los aneurismas pueden mostrar zonas de flujo lento y baja tensién por
cizallamiento, donde efectos no Newtonianos pueden volverse importantes.

MODELOS NO NEWTONIANOS

El modelo no newtoniano mds simple y mas usado son los modelos de fluido
independientes de tiempo en que el estrés cortante es una funcién no linear de velocidad
de deformacidn, el tiempo de corte y la historia previa del fluido

Uno de los modelos no Newtonianos mds populares para el flujo sanguineo es el Modelo
de Casson la relacidn entre el estrés cortante y la velocidad de deformacion esta dada por:

\/¥: To ++/Mo ¥

Donde:
Toes el estrés de rendimiento
Uo es la viscosidad newtoniana asintética

Valores tipicos usados para estas constantes que se ajustan a los datos empiricos de la
sangre son 1o=0,04 dinas/cmzy Ho=0,04 s/cm. Los valores para estas constantes dependen
del hematocrito que es una fraccion del volumen de sangre de eritrocitos.

La velocidad de deformacién se calcula a partir de la segunda invariante del tensor de
velocidad de deformacion que en fluidos incompresibles toma la forma de:

Y = 24/€ijE;j
La viscosidad aparente puede ser escrita como:

2

e e

Como la viscosidad aparente crece indefinidamente, asi como la velocidad de deformacién
se reduce, expresiones alternativas han sido usadas para simulaciones numéricas, una de
ellas:

donde valores de m > 100 reportan resultados satisfactorios.

Otros modelos no newtonianos usados para simular el comportamiento reoldgico de la
sangre incluyen Fluidos de ley de potencia el modelo de Carreau y el modelo Quemada.
Resulta interesante que los investigadores que compararon los modelos newtonianos con
los no newtonianos concluyeron que los efectos no newtonianos son insignificantes,
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mientras que otros concluyen que los efectos no newtonianos son importantes y deben
tomarse en consideracion. Se necesita mayor investigacidn para clarificar este asunto en
particular con los flujos aneurismaticos donde se caracterizan por patrones de flujos
lentos y turbulentos. Sin embargo, puesto que la incorporacion de modelos no
newtonianos es bastante simple y los requerimientos de CPU de calculos no-Newtonianos
son ligeramente incrementados (alrededor del 10% -20% mas caros que los cdlculos
newtonianos), se podria argumentar a favor de usar siempre modelos no Newtonianos.

2.3.8. MODELADO DE CONDICIONES FISIOLOGICAS

La siguiente decision importante que enfrenta el investigador es la seleccion de
condiciones de flujo fisioldgicas apropiadas y el método para imponer estas condiciones
en modelos computacionales.

EL FLUJO DE SANGRE A TRAVES DE IMAGENES

Las condiciones de flujo de sangre especificas de paciente pueden ser obtenidas por
resonancia magnética con contraste de fase (PC-MR de sus siglas en inglés Phase Contrast
Magnetic Resonance) o medidas ultrasonido doppler (DUS) (figura 6).

Las técnicas de resonancia PC-MR proveen estimaciones fiables de la tasa de flujo
volumétrico. Estas imagenes tipicamente consisten de una secuencia de imagenes 2D
adquiridas perpendicularmente al vaso. A cada momento o fase los valores de pixel son
proporcionales a la velocidad normal de la sangre en ese plano de imagen. La visualizacién
de otros componentes de velocidad en el plano es posible, pero requiere mayores
tiempos de escaneo. La adquisicion de imagenes es sincronizada con el latido cardiaco y
las imagenes adquiridas sobre varios ciclos cardiacos son promediadas. Las medidas
obtenidas por PC-MR son afectadas por 1) La resolucién espacial que provee una
velocidad promedio en cada pixel de imagen 2) Resoluciéon temporal que puede suavizar
las velocidades de alta frecuencia 3) Especificacién del valor de velocidad de codificacién
(Venc), que determina la resolucién de la velocidad y si se determina por debajo de la
velocidad maxima puede resultar en la fusion de las velocidades. 4) La velocidad de
escaneo depende del numero de componentes de velocidad que son visualizados y son
afectados por el ruido y la calidad de imagen.
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Size 5.0 mm
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PRF 5000 Hz
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Figura 6: Ejemplos de rangos de flujo sanguineo en arterias carétidas humanas (CCA, Comun; ECA,
Externa; ICA, interna usando Resonancia con contraste PC-MR (arriba) o Doppler (Imagen de abajo) en
CCA.

La cuantificacion del flujo volumétrico de mediciones de 2D PC-MR requiere la integracién
del perfil de velocidad con el plano axial del vaso. Esto puede ser realizado con la
segmentacion manual o la segmentacién del vaso o usando algoritmos matemadticos que
realicen la segmentacion del vaso basados en correlaciones cruzadas de las formas de
onda de la velocidad en cada pixel. Puesto que el PC-MR promedia velocidades sobre la
region de pixeles y sobre intervalos temporales puede proporcionar estimaciones
razonables de las tasas de flujo y mediciones no exactas de las velocidades pico.En vasos
grandes que contengan muchos pixeles en el corte axial, se pueden obtener mediciones
razonables. Ademads, recientes avances en el campo del PC- MR permiten obtener
medidas 3D de flujos inestables con razonable exactitud. Estas técnicas sufren de las
mismas limitaciones descritas antes.

Las técnicas basadas en ultrasonido doppler (figurab) pueden proveer estimaciones
relativas de la velocidad pico de flujo. Tipicamente el operador coloca una ventana
pequeia cerca del centro del vaso y son obtenidas muestras de velocidades dependientes
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de tiempo de alta resolucion temporal sobre unos cuantos ciclos cardiacos. El pico de
maxima velocidad en esta ventana puede ser obtenida reconstruyendo la curva de
velocidad promedio. La reconstruccion de velocidad de onda puede ser obtenida
manualmente trazando el pico de velocidades en imagenes de DUS (Doppler Ultrasound)
o por algoritmos de segmentacidon de imagenes. Es un problema la cuantificacién del
rango de flujo de sangre debido a que requiere la medicidn de la velocidad media en el
lumen del vaso y su multiplicacién por el area de la seccion transversal. Estimaciones de
velocidad media pueden ser obtenidas colocando la ventana en las paredes del vaso
muestreando todas las velocidades de la seccion transversal y calculando la velocidad
promedio en cada momento. Alternativamente uno puede asumir un perfil de velocidad
(por ejemplo: Parabdlico) y estimar la velocidad promedio de las medidas de velocidad
pico. El didametro del vaso y el drea pueden ser obtenidas a través de la imagen del
ultrasonido DUS o de la imagen 3D, pero en este ultimo caso, la localizacidon exacta de las
mediciones por ultrasonido es desconocida.

Adicionalmente una limitacién del DUS es que estda limitado a exponer vasos
extracraneales como la arteria cardtida comun, mientras que la técnica de doppler
transcraneal DUS aunque puede medir ondas de flujo de vasos intracraneales la
localizacion exacta de estas medidas es desconocida. Estas limitaciones afectan la
cuantificacién de las mediciones de rango de velocidad de flujo. Sin embargo, las
mediciones de DUS pueden dar estimaciones aproximadas de la divisién de diferentes
ramas del arbol arterial y proporcionar mediciones precisas de las formas de onda de
velocidad maxima y su variabilidad en cada ciclo.

PULSATILIDAD DEL FLUJO

Se usan condiciones de flujo estable asumiendo que representan el promedio de la
hemodinamia sobre multiples ciclos cardiacos.

La gran ventaja de calcular el flujo estable es la velocidad. Muchas técnicas numéricas
especializadas han sido usadas para acelerar la convergencia de los calculos de flujo
estable. Las ventajas de computar el flujo estable es que puede ser obtenida en mucho
menos tiempo que en condiciones de flujo pulsatiles (alrededor del 5% del tiempo que
lleva el computo de flujo pulsatil). Su desventaja es que no proporciona informacién sobre
el patrén de estabilidad de flujo, la variabilidad hemodinamica durante el ciclo cardiaco,
sus gradientes temporales o mediciones como el estrés oscilatorio cortante (OSI:
Oscilatory Shear Index), que fue propuesta como un factor importante en la evolucién de
aneurismas.

Las condiciones de flujo pulsatiles son clasificadas en tres categorias 1) Ideales 2)
Promedio 3) Personalizadas.

Condiciones idealizadas corresponden a flujos creados analiticamente por ejemplo
pulsaciones sinusoidales.

Condiciones de flujo promedio corresponde a la poblacion promedio o condiciones de
flujo “tipicas” derivadas de medidas realizadas a una poblacién normal.
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Cuando no se puede obtener condiciones de flujo especificas del paciente, los patrones de
flujo ideales o tipicos son usados en el vaso aferente para estimar el flujo promedio y pico
usando curvas de flujo empiricas derivados de mediciones de resonancia PC-MR.
Condiciones de flujo personalizadas corresponden a mediciones especificas de pacientes,
esta ultima opcidon es la eleccion oOptima, las medidas de flujo no son realizadas
tipicamente como parte del examen clinico rutinario y asi esta informacion no esta
comunmente disponible. Mas aun, es sabido que las condiciones de flujo fisioldgico
cambian durante el dia, de momento a momento, hay variaciones en el latido cardiaco y
en las resistencias vasculares periféricas. Estas variaciones estan asociadas con variaciones
de edad, cambios estacionales, enfermedad, estado emocional, actividad, etc. Asi no se
puede esperar que ninguna medida sola represente la condicidn fisiolégica del paciente.
Asi un rango de condiciones de flujo nos puede dar probablemente una mejor descripcion
de la hemodindmica de cada individuo. Asi desarrollar una serie de cdlculos CFD sobre un
rango de condiciones de flujos fisiolégicos puede proveer un rango de valores
hemodinamicos para cada individuo.

CONDICIONES AFERENTES (INFLOW)

Tipicamente las condiciones frontera de velocidades son prescritas en la entrada. En la
mayoria de los modelos esto se logra colocando un perfil de velocidad idealizado en la
entrada correspondiente a la velocidad prescrita. Los perfiles de velocidad mas
comunmente usados son los perfiles parabdlicos para flujos estables y perfiles basados en
la solucién Womersley para flujos pulsatiles.

Estos perfiles corresponden a la solucién analitica de flujo completamente desarrollado de
un fluido Newtoniano incompresible en un tubo rigido recto con una seccion transversa
circular. También se han utilizado perfiles de velocidad uniformes o planos para célculos
de flujos pulsatiles o constantes. Mientras estas opciones son faciles de implementar y
usar, niegan flujos secundarios en las fronteras de entrada. Esto puede tener un
importante efecto en la hemodinamica del aneurisma donde los vasos aferentes son
cortados cerca del lugar de interés como se comentd anteriormente. Presumiblemente, si
los vasos aferentes son lo suficientemente largos, flujos secundarios se desarrollaran a
medida que la sangre viaja a través de tortuosidades y segmentos curvos de la arteria.
Una posibilidad para resolver este problema es medir tres componentes de velocidad en
una seccién de vaso transversal donde las condiciones frontera son aplicadas. Las
velocidades medias son interpoladas a los puntos del enmallado de entrada. Estas
medidas pueden ser obtenidas por técnicas PC-MR. Sin embargo, la limitacion de este
abordaje son la resolucién limitada de estas imdagenes lo que puede ser insuficiente para
representar un perfil de velocidad intracraneal y los tiempos largos de escaneo
requeridos.

CONDICIONES DE SALIDA (OUTFLOW)
En la salida del modelo tres tipos de condiciones pueden ser aplicadas 1) Rango de salida
prescritos 2) Rangos de salida libres de traccién 3) Condiciones frontera basados en
acoplamiento de modelos reducidos.
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La primera opcion es imponer rango de flujo en todos menos uno de las fronteras de
salida y permitir que la solucion del algoritmo determine a través de la salida restante,
asumiendo flujos incompresibles. Con este abordaje los perfiles de velocidad similares a la
entrada son usados, lo que desplazan los flujos secundarios.

La segunda posibilidad consiste en prescribir condiciones de frontera libres de traccién
con el mismo nivel de presidn en las salidas. Con este abordaje la division de flujo entre
los diferentes ramos arteriales esta determinado por la geometria del modelo. Sin
embargo, es sabido que las divisiones de flujo son determinadas por las resistencias
relativas del arbol vascular distal. Modelar flujo 3D en todo el arbol vascular incluyendo
capilares es actualmente imposible debido al gran numero de ramos arteriales en cada
vaso, y al gran nimero de escalas que se usa. Por esta razon investigadores han tratado de
desarrollar condiciones frontera basado en el acoplamiento los modelos 3D con modelos
de flujo sanguineo reducido en los ramos vasculares distales. Estimaciones de la
resistencia vascular distal son obtenidas a través de modelos obtenidos de técnicas de
optimizacién y modelos construidos de informacién morfométrica. Adicionalmente este
abordaje permite incorporar modelos de autoregulacién, por ejemplo, cambiando las
resistencias de los arboles vasculares basado en el rango de flujo o presién en cada arbol.

MODELOS DE CIRCULACION MULTIESCALA

Una posibilidad que ha sido propuesta es conectar modelos de flujo 3D con un modelo
multiescala de la circulacion completa. Estos modelos son basados en modelos 1D o 0D
obtenidos por la integracion de las ecuaciones Navier Stokes con modelos vasculares
cilindricos.

Modelos unidimensionales del flujo de sangre asumen que los vasos estdn compuestos
por segmentos cilindricos complacientes. Las ecuaciones gobernantes son derivadas de
integrar ecuaciones 3D Navier Stokes sobre una seccion transversal de vaso. La ecuacion
de continuidad de convierte en:

ot Ox

oA, 3Q _,

Y la ecuacién de momento se convierte en:

2
0Q, o Q) Aop
ot ox\ A p Ox

+F =F

Donde

Q es el rango de flujo a través de la seccidn transversal del vaso

A es el area de seccidn transversal

x es la direccion a través del eje del vaso

P es la presidn promedio sobre la seccidn transversal

F. es la fuerza friccional por unidad de longitud que usualmente se asume proporcional a
la velocidad promedio y en direccién opuesta al flujo (F, = -k Q/A, con k como constante).
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El pardmetro a esta relacionado con el perfil de velocidad u por

J. u*dA

T QA

Muchos modelos 1D perfiles de velocidades particulares en orden para derivar el valor de
a, por ejemplo, asumiendo un perfil de velocidad uniforme o plano (también llamado
enchufe plano) este parametro se convierte a=1. El sistema de ecuaciones es cerrado por
la relacidn presidn-area. Asumiendo una pared delgada, eldstica y homogénea, esta
relacion toma forma:

(VA -JA))
JA

Donde 0 indica el estado de referencia deformable. El pardmetro 3 estd dado por

P:P()"'B

Donde

h es la delgadez de la pared
E es el médulo de Young

v es el radio Poisson

El pardmetro B esta relacionado a la velocidad de propagacién de la onda de pulso ¢ por

2pA,
A nivel de bifurcaciones arteriales la continuidad de Q y P es asumida. Modelos
unidimensionales han ganado recientemente interés al ser usados para estimacion del
flujo de sangre y distribucion de presiones e una variedad de redes arteriales incluyendo
Aortas e injertos bypass arterias periféricas y el poligono de Willis Métodos numéricos de
varios grados de sofisticacién son usados para resolver estos sistemas de ecuacion. En
particular modelos del circulo de Willis son usados para la distribucidn de flujos en
diferentes variaciones normales del poligono de Willis y en oclusiones patoldgicas de
vasos. Los primeros modelos del circulo de Willis fueron usados con métodos de
diferencia finita. Sin embargo, una propiedad interesante de estos primeros modelos es
que utilizaron una aproximacién polinomial para el perfil de velocidad y se derivaron
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ecuaciones adicionales para encontrar el coeficiente de los polinomios. Esto permitio que
los modelos calcularan una estimacién de WSS en la red arterial.

Modelos compartamentales o OD (También llamados modelos de parametros agrupados)
son obtenidos alineando modelos 1D e integrandolos sobre una longitud

dP
C—+Q-Q=0
dt

Ld(t2+RQ+P2 -FB=0
Con:
3
C=37cRol’ I p12 . R= Sui
2Eh TCR() TCR()

Donde R es el radio no deformable de la arteria. Estas ecuaciones son analogas a las
ecuaciones que describen un circuito eléctrico compuesto de Resistores (R), inductores (L)
y capacitantes (C). en bifurcaciones arteriales la continuidad de Q y P es aplicada que
corresponde a la ley de Kirchoff para circuitos eléctricos. Mientras que los modelos 1D son
efectivos para calculo de la masa de flujo promedio y distribuciones de Presion en los
ramos arteriales, modelos OD son usados para describir el flujo promedio y Presidn en
todo el arbol arterial.

2.3.9. MODELADO DE LA ELASTICIDAD DE PARED

Finalmente, el investigador debe decidir si incorporar los efectos de una pared
complaciente o eldstica. Esta decision depende de la aplicacién particular de la
investigacion y el propdsito del modelo computacional. Por ejemplo, si se requiere valores
biomecanicos de la pared como ser el esfuerzo ciclico, el modelador no tiene otra opcién
gue incluir elasticidad a las paredes. Sin embargo, si uno esta interesado en caracterizar el
ambiente hemodinamico de arteria y aneurismas, es aceptable evitar dar elasticidad a las
paredes.

MODELOS DE INTERACCION FLUIDO ESTRUCTURA

Se puede dar elasticidad a la pared en modelos computacionales a través de técnicas de
interaccién fluido estructura (FSI del inglés Fluid Structure Interactions). Esta técnica
requiere 1) Un modelo biomecanico solido de paredes arteriales 2) Determinacién de la
distribucién de propiedades de los materiales de la pared vascular 3) Determinacién de la
onda pulsatil de presién intra arterial 4) Un modelo de contactos y soporte de estructuras
vecinas 5) Un modelo de acoplamiento fluido sdlido.

A lo largo de los afios fueron usados varios Modelos biomecanicos de diferentes grados de
sofisticacion. Ellos incluian paredes y membranas solidas con modelos de materiales que
van desde vasos elasticos simples a modelos complejos que toman en cuenta los
principales constituyentes de la pared de los vasos.
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Diferentes modelos materiales requieren de la especificacion de cierto nimero de
propiedades de los materiales, lo que es extremadamente dificil e imposible de medir en
pacientes vivos con la tecnologia de imagenes actual. Incluso los modelos eldsticos mas
simples requieren de la especificacion de distribucién del grosor de la pared y el modulo
eldstico. Es un problema dificil especialmente para arteria cerebrales y aneurismas por su
tamafio pequefno y su localizacién en el craneo. Por esta razon muchos investigadores
asumen distribuciones simples o idealizadas del grosor de la pared y de su rigidez. Sin
embargo, esta distribucién puede influenciar en el calculo del WSS y de la tension.

Modelos FSI también requieren la prescripcidn de presion pulsatil intra arterial que lleva a
la deformacion de la pared arterial. Estas presiones pueden ser potencialmente medidas
con un catéter intra arterial durante la imagen angiografica. Aunque es probable que estas
sondas obtengan buenas estimaciones de la presion arterial media no son fiables para la
cuantificacidn exacta de las formas de onda de presidon. Mas aun, estas mediciones no son
fiables parte de protocolos clinicos de rutina.

Asi que el investigador debe prescribir una onda de presidn tipica, asegurdndose que es
compatible con la forma de onda de flujo usada al imponer las condiciones de entrada
inflow. De otra manera se podria crear reacciones de ondas falsas.

Algoritmos de acoplamiento fluido estructura pueden ser clasificadas en 2 grupos:
acoplamiento suelto o fuerte. Algoritmos de acoplamiento suelto combinan 2 cddigos
computacionales separados, uno del fluido y otro del solido que trabajan conjuntamente
para resolver el problema acoplado. La informacién es transferida de un cédigo a otro
durante el proceso de solucién. Ambos algoritmos de acoplamiento sueltos explicito e
implicito han sido desarrollados en el abordaje de acoplamiento fuerte, un simple cédigo
es escrito para resolver el cddigo de acoplamiento. La principal ventaja de algoritmos de
acoplamiento suelto es que permiten diferentes abordajes de modelado, diferentes
estrategias de solucidn, diferentes discretizaciones tanto para el fluido como para el
sélido.

El ambiente extravascular es también importante porque durante el ciclo cardiaco, las
paredes del vaso y los aneurismas pueden contactarse con otras estructurad anatémicas
como hueso o duramadre Estas estructuras extravasculares pueden proveer soporte extra
a las paredes arteriales. Nuevas técnicas que toman en cuenta el soporte del ambiente
extravascular han sido recientemente En el caso de aneurisma cerebrales se ha
demostrado que el contacto con estructuras lisas puede ser protector y con superficies
rugosas puede aumentar localmente el estrés cortante de pared y el efecto dafino
asociado.
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MODELOS DE PAREDES MOVILES

El movimiento de paredes arteriales puede ser medido usando técnicas de imagen
dinamica. Recientes estudios para visualizar el movimiento de paredes de aneurismas han
usado técnicas de angiografia con elevados cuadros por segundo, CTA multicorte
sincronizado cardiaco. Cuantificaciones del movimiento de pared fueron obtenidas usando
una serie de marcas en los limites de la pared y buscandolos con algoritmos de registro de
imagen no rigida en las siguientes secuencias. Estimacion de la movilidad de pared
obtenidas de imagenes dinamicas puede ser usado directamente para la deformacién de

pared en modelos computacionales (figura 7):

Landmarks
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Figura 7: Arriba: Ejemplo de un aneurisma con un movimiento oscilatorio de la arteria paterna
cuantificado con marcas en las imagenes de substraccion digital dindmicas. A la derecha comparacion
del flujo con paredes rigidas (lineas azules) y paredes eldsticas (lineas rojas) que demuestran
estructuras de flujo muy similares. Abajo: Ejemplo de la cuantificacién de pulsatilidad de un aneurisma
de una imagen DSA dindmica mediante el seguimiento de marcas y comparacién de WSS en modelos
de pared rigida (eje X) con modelos de pared elastica (eje Y) demostrando una pequefia

sobreestimacién del WSS en modelos de pared rigida
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Una ventaja de este abordaje es que no requiere de una aproximacién o suposicion sobre
la biomecdanica de la pared o la forma de onda de presidn intra arterial o de un ambiente
extravascular. Ademas, el costo computacional de estos modelos es ligeramente mas alto
que los modelos de paredes rigidas. Mas aun es un método atractivo para estudiar los
efectos de elasticidad de pared en los patrones hemodindmicos y el estudio de relacién de
patrones como el WSS a movimientos anormales de pared. Sin embargo, esta técnica no
provee cuantificacion hemodinamica como WSS o Tension.

MODELOS RIGIDOS

Modelos hemodinamicos de pared rigida son usados extensamente para una serie de
aplicaciones. La razon principal es que estos modelos son mas simples que modelos de
pared elastica, no requieren especificacion de propiedades de material o formas de onda
de presion y computacionalmente es mas barato. Estudios en modelos vasculares
geométricos ideales han demostrado poca diferencia entre paredes rigidas vy
complacientes. Mas estudios recientes basados en geometrias realistas de aneurismas
cerebrales indican que, aunque los modelos rigidos tienden a sobreestimar el WSS
comparado con modelos complacientes la apariencia cuantitativa de la distribucion del
WSS y patrones de flujo no es significativamente diferente Un ejemplo se demuestra en la
figura (parte inferior), el panel izquierdo muestra puntos en imagenes DSA dindmicas 2D
usadas para cuantificar el movimiento de pared durante el ciclo cardiaco. El panel derecho
muestra el WSS normalizado (normalizado al maximo WSS) obtenido con un modelo rigido
(eje X) y con un modelo elastico (eje Y), cada punto corresponde a un punto de cuadricula
y una desviacion de 452 indica una sobreestimacion del WSS en el modelo rigido con
respecto al modelo pulsatil. Similarmente otro modelo sugiri6 que el movimiento
traslacional de una arteria paterna estimada de imdagenes DSA no tenia un efecto
substancial en la hemodinamica intra aneurismatica o en la distribucion del WSS. Un
ejemplo es presentado en la figura (Parte superior) esta figura muestra marcas usando
imagenes dindmicas DSA 2D (puntos rojos), el contorno del modelo rigido (puntos azules),
el centro de rotacion de la arteria paterna (punto verde) y la direccién de movimiento
rotacional oscilatorio. El panel derecho muestra lineas de flujo obtenidas de un modelo
rigido (lineas azules) y con modelos de paredes elasticas (lineas rojas), indicando que tales
modelos producen patrones de flujo consistentes. De este modo estos estudios sugieren
gue modelos de pared rigida dan una aproximacién razonable a la dindmica de flujos intra
aneurismatica.

2.3.10. VERIFICACION Y VALIDACION
Antes de proceder a usar modelos computacionales para investigar un problema médico
es necesario realizar estudios de verificacidn y validacidn.

Se define verificacién como “El proceso de determinar si la implementacién de un modelo
representa con exactitud la descripcién conceptual del investigador y la solucion al
modelo en otras palabras la verificacion revisa que el modelo numérico y el software den
solucion correctas a las ecuaciones gobernantes del modelo matematico o simplemente
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“resolver correctamente las ecuaciones” Se han propuesto dos aspectos de la verificacion:
1) Verificacion del cddigo de simulacion, busca y remueve errores del cédigo 2)
Verificacién del cdlculo determina la exactitud del calculo. Asi que la verificacién busca los
errores asociados con la convergencia, discretizacion, programacion (bugs) y uso (inputs).
La verificacion del cédigo envuelve 1) Probar rutinas individuales, funciones y mddulos
para verificar que produzcan las salidas deseadas 2) Comparar las soluciones numéricas
con las soluciones analiticas 3) Comparar con otros codigos de simulacidn 4) comparar con
soluciones de referencia conocidas.

La verificaciéon del cdlculo incluye 1) Examinar la convergencia del algoritmo numérico
monitorizando los residuales de las ecuaciones y los valores numéricos de las cantidades
de interés 2) Verificar la convergencia del enmallado e independencia que envuelve
resolver las ecuaciones con una resolucién mayor del enmallado verificando el error de
discretizacion espacial y el orden de convergencia 3)Verificar la convergencia temporal
que envuelve examinar la sensibilidad de la solucién a la magnitud de cada paso de
tiempo y estimar el error de discretizacion temporal en orden de convergencia 4) Verificar
la convergencia del ciclo cardiaco para verificar que la solucidn numérica es
independiente de las condiciones iniciales, esto es tipicamente realizado corriendo
muchos ciclos cardiacos hasta que las soluciones de dos ciclos subsecuentes son
equivalentes. 5) verificar la consistencia de la solucion monitorizando cantidades globales
como ser conservacion de masa. 6) verificando que los resultados son fisiolégicamente
razonables, examinando las cantidades computadas (ejemplo caidas de presidn) son
dentro de rangos fisiolégicos.

Se define Validacion como “un proceso de determinar el grado de exactitud en que el
modelo representa al mundo real desde la perspectiva de los objetivos del investigador”

en otras palabras, la validacion determina si un modelo conceptual representa al mundo
real y es similar con las observaciones en el mundo real, en otras palabras “si estamos
resolviendo las ecuaciones correctas”. La estrategia es identificar y cuantificar errores
comparando resultados de simulacidn con informacidon experimental y a través de
estudios paramétricos y sensibilidad. La validacion comparada con informacién
experimental es desafiante, por muchos calculos obtenidos de interés son dificiles o
imposibles de medir directamente en seres humanos. De esta forma modelos numéricos
son comparados con informacién experimental obtenida de modelos animales o in vitro
gue permite comparar con valores similares. Modelos experimentales in vitro pueden ser
usados para comparar los resultados. Ejemplos son presentados en la figura 8 (Parte
superior) la imagen superior izquierda muestra comparaciones de CFD (linea negra) con
perfiles de velocidad experimental (puntos rojos), perfiles de velocidad en 4 puntos (a, b,
¢, d) en una curva de 902 con seccidn transversal cuadrada, demostrando excelente nivel
de acoplamiento entre la informacién numérica y experimental. La imagen derecha del
panel muestra un modelo de silicona in vitro de un aneurisma cerebral construido de una
imagen de angiotomografia y los patrones de flujo obtenidos con CFD comparados con
velocimetro de particulas, demostrando la consistencia de estructuras de flujo obtenidas
con ambas técnicas. Debe tenerse en cuenta que la informacién experimental estd sujeta
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a errores que debe ser cuantificada y documentada y la exactitud es dependiente de su
aplicacion particular del modelo y el interés especifico de la investigacion. Ademas, al
comparar modelos numéricos con modelos in vitro o animales, es importante notar que
estos son modelos imperfectos del sistema que se trata de modelar, por ejemplo, la
hemodindmica de un ser humano vivo. Modelos experimentales y animales son basados
en una serie de suposiciones y aproximaciones que se necesitan ser evaluadas, verificadas
y validadas.

+ Experiment
— CED
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Figura 8: Ejemplos de estudios de validacidn: Arriba lzquierda Validacion del CFD comparando con medidas
de velocidad experimental in vitro en 4 lugares seleccionados en una curva de 902 con seccion transversal
cuadrada. Arriba a la derecha: Validacién del CFD comparandolo con un modelo de silicona y velocimetro de
particulas. Abajo a la izquierda: Comparacion del CFD “angiograma virtual” con una angiografia in vivo
mostrando imdagenes de estructura de flujo consistente. Abajo a la derecha: Comparacién del CFD vy
resonancia magnética 4D en contraste de fase PC-MR a nivel del poligono de Willis de un sujeto sano

Idealmente los modelos computacionales deben ser evaluados con informacién obtenida
de seres vivos. Esto es posible, pero limitado. Técnicas de imagen que permiten la
cuantificacién de velocidades de flujo como la Resonancia PC-MR y el ultrasonido doppler
son limitadas por resoluciones espaciales y temporales y circunscritas a regiones limitadas
(Ejemplo: cortes individuales de 2D PC-MR o la pequeiia ventana del DUS, etc). Otras
técnicas de imagen pueden proveer informacion que puede ser usada para validacidn
indirecta, por ejemplo, los “angiogramas virtuales” (simulaciones del transporte de agente
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de contraste) pueden ser comparados con informacidon de substraccién digital de un
sujeto

vivo. Ejemplos son presentados en la figura 8, parte inferior. En la parte inferior izquierda
muestra un flujo estructurado de un aneurisma cerebral obtenido con angiograma virtual
mediante técnica CFD y su correspondiente angiograma de una persona viva. Estructuras
de flujo similares son vistas con ambas técnicas. En la parte inferior derecha se evidencia
velocidades de flujo obtenidas por modelos CFD y con Resonancia Magnética con
contraste fase 4D en el poligono de Willis de una persona normal. Estas imagenes
muestras patrones y magnitudes comparables.

Finalmente, como cualquier técnica experimental, es importante cuantificar los errores de
modelos computacionales y proveer un informe de errores. Esto puede ser logrado
desarrollando sensibilidad y variabilidad de estudios paramétricos.

Estudios de sensibilidad mide errores que no son debido a conocimiento y que deben ser
minimizados como ser errores de aproximacion fisica, errores geométricos, errores de
parametros de modelaje. Estudios de sensibilidad incluyen cuantificacién de errores
debidos a diferentes elecciones realizadas durante la seleccién del modelo incluyendo: 1)
Uso de diferentes modelados de imagenes 2) Uso de diferentes técnicas de segmentacién
3) Inclusién/Exclusién de ramos arteriales 4) Corte y edicion de modelos vasculares en
diferentes lugares 5)Prescripciéon de diferentes condiciones frontera (por ejemplo
diferentes perfiles de velocidad, o condiciones de salida 6)Uso de condiciones de flujo
constante en vez de pulsatil. Ejemplos son presentados en la figura 9, el panel izquierdo
muestra la comparacion entre tres resolvedores CFD (Un cddigo de investigacidon, un
codigo de dominio abierto y un cédigo comercial) usados para calcular la hemodinamica
de aneurismas cerebrales.
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Figura 9: Ejemplos de estudios de sensibilidad: Panel Izquierdo: Comparacion de tres resolvedores CFD: un
cddigo de investigaciéon, un cédigo de acceso abierto y un cddigo comercial usados para calcular el flujo en
un aneurisma cerebral. La presion tiempo dependiente y las curvas de velocidad obtenidas con software
diferentes se ven parecidas en dos lugares seleccionados. Panel derecho: Comparacion de distribucion del
WSS y patrones de flujo obtenidos con dos modelos creados desde 3DRA (angiografia) y CTA
(Angiotomografia), distribuciones similares de WSS y estructuras de flujo son obtenidas, pero valores
parecidos de WSS no coinciden.

Presiones de tiempo dependientes y componentes de velocidad son mostrados en dos
lugares seleccionados para todos los resolvedores, demostrando la consistencia de las
soluciones obtenidas con diferente software. El panel derecho muestra una comparacion
del WSS y patrones de flujo obtenidos con dos modelos CFD creados de imagenes 3DRA
(columna izquierda) y CTA (columna derecha). Patrones de flujo consistentes vy
distribuciones de WSS son obtenidas de ambas modalidades de imagenes, sin embargo, la
magnitud del WSS no es exactamente la misma debido a que los vasos son un poco mas
grandes en tomografia que en angiografia.
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La variabilidad de estudios paramétricos calcula errores que son debidos a la falta de
conocimiento. Esta caracterizacion incierta tipicamente envuelve las condiciones de
entrada de los modelos computacionales. Usualmente no se disponen de condiciones de
flujo especificas del paciente y las condiciones “tipicas” son usadas para programar
condiciones fisiolégicas. Ademas, es importante saber la variabilidad de resultados cuando
estas condiciones cambian. Esto es especialmente importante debido a que las
condiciones fisioldgicas no son constantes, pueden cambiar con el sujeto, la postura,
estado emocional, etc. Estudios paramétricos que estudian el rango fisioldgico de
condiciones de flujo, incluyen rangos de flujo promedio, formas de onda de flujo y
frecuencias cardiacas que pueden probar con informes de error asociados a variaciones
normales de variables relevantes.

2.3.11. DESCUBRIR EL CONOCIMIENTO

La combinacién de informacidn clinica, imagenes e imagenes basadas en modelos CFD
permite el estudio clinico de la funcién de la hemodinamia en los mecanismos de
enfermedades vasculares y la identificacidon de condiciones hemodinamicas asociadas a un
mayor riesgo de desarrollo de enfermedad y progresion. Esto es posible, porque este
abordaje permite la formulacién de hipdtesis que pueden ser probadas a través de
experimentacidn computacional y asi generar nuevo conocimiento. Las hipdtesis de
prueba usan experimentacion computacional y otros tipos de experimentos seguido de
analisis estadistico. Este abordaje requiere 1) Una hipdtesis bien formulada que puede ser
probada sin ambigliedades con informacién disponible 2) Métodos de reduccién de
informacién para extraer la informacién necesaria, variables, etc. de la informacién de
simulacién 3) Una muestra (Numero de modelos CFD especificos de pacientes) lo
suficiente para extraer resultados significativos 4) Métodos estadisticos para testeo de
comprobacién de hipdtesis, comparando valores medios y proporciones, regresion,
correlacién, regresion logistica multivariada, etc. Asi las caracteristicas esenciales
requieren de métodos de imagen CFD y herramientas que incluyan la eficiente
reconstruccién de modelos vasculares de imagenes médicas, soluciones numéricas rapidas
de las ecuaciones gobernantes y una cuantificacion de confianza de variables relevantes.
Estas consideraciones deben ser tomadas en cuenta al seleccionar modelos matematicos y
numéricos, asi como software y hardware para correr simulaciones numéricas.
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Figura 10: Ejemplos de imagenes basadas en modelos CFD para investigar problemas clinicos y biomédicos Arriba
los pasos para construir modelos de aneurismas de pacientes especificos y la cuantificacion de diferentes parametros
hemodindamicos. En el panel inferior muestra resultados de comparacion estadistica de variables hemodinamicas
entre aneurismas rotos y no rotos. Las barras representan el radio de resultados promedio de aneurismas rotos sobre
grupos de aneurismas no rotos. Las barras de error representan la variabilidad de estos radios con respecto a
condiciones de flujo fisiolégico y delineado manual del cuello del aneurisma.
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2.4 VALORES HEMODINAMICOS

El desarrollo del aneurisma es un proceso ciclico gobernado por la hemodinamia. En la
practica clinica la geometria aneurismatica (especialmente la longitud y el aspect ratio) es
el principal parametro usado para estudiar el riesgo de ruptura de aneurismas. Sin
embargo la hemodinamia proporciona desencadenantes mecdnicos que se traducen a
sefales biolégicas que conducen a esta evolucidn geométrica. La geometria aneurismatica
y la hemodinamia son causas interrelacionadas: La geometria determina las condiciones
de flujo, mientras que el flujo conduce al remodelamiento/crecimiento a través de
biologia de la pared determinando la futura geometria vascular. Mientras este proceso
continde el aneurisma crecerd hasta el equilibrio o hasta que la pared se debilite y se
rompa.

Como se ilustra en la figura la hemodinamia interactia con la pared arterial a través del
flujo sanguineo (WSS y Presién sanguinea).

(Estrés cortante de pared)

Figura 11: (arriba) Tensién de pared es una fuerza perpendicular inducida por el impacto del flujo en la
pared arteria (abajo) El estrés cortante de pared es una fuerza tangencial inducida por el movimiento de
la sangre sobre la superficie de la pared, depende de la velocidad del flujo. Flechas negras: direccion de la
fuerza. Flechas azules: Direccidn del flujo.
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La presion es perpendicular a la superficie y representa la energia cinética de la sangre
transformado en una fuerza de inercia en el sitio de impacto del flujo. La tensién de pared
es una fuerza realizada por la pared de igual magnitud en sentido opuesto. En estudios
CFD de aneurismas de bifurcacidn se reportd una gran magnitud de tensién de pared en el
domo del aneurisma®>.

2.4.1 ESTRES CORTANTE DE PARED (WSS) E INDICE OSCILANTE DE CORTE (OSI)

El termino estrés se refiere a fuerza por unidad de area. Hay dos fuerzas aplicadas a la
pared vascular ejercidas por la sangre. La presién sanguinea es una fuerza ejercida
perpendicular a la pared y es responsable de la distension ciclica de la pared del vaso. Asi
como la presidn cambia durante el ciclo cardiaco, la pared del vaso se extiende vy
distiende. La segunda fuerza es llamada estrés cortante de pared “WSS” (siglas en ingles
Wall Shear stress). Es una fuerza que actua en la luz interna del vaso, a nivel del endotelio,
es una fuerza friccional resultado del arrastre viscoso de la sangre en la pared. El WSS
cambia a través del ciclo cardiaco de una manera ciclica. Tipicamente, el WSS tiene valores
normales de 0-20 Pa en una arteria sana, comparada con la presidon sanguinea de 10.000
Pa. La unidad Pa se refiere a “Pascal”.

El WSS actta localmente induciendo la secrecién de oxido nitrico (ON) y prostaciclina
resultando la dilatacidn del vaso, activacion plaquetaria y disminucion de la proliferacién
de células musculares lisas. También interactia con la expresidén génica endotelial y
mantiene un fenotipo ateroprotectivo en parametros altos de WSS. Es condiciones donde
el WSS es bajo, y los cambios del WSS expresados como indice oscilante cortante (OSI) es
alto, las lesiones ateroesclerdticas se desarrollan.

El estrechamiento de la arteria durante el ciclo cardiaco induce estrés o tensién en la
pared arterial. En personas sanas, el estrés elevado ayuda a la pared arterial a volver a su
posicidon de reposo, de la misma manera que un resorte retorna a su posicion inicial una
vez que la fuerza de tension disminuye. El estrés producido en la pared arterial sera
referido como “estrés de tejido”. Como la presion sanguinea el estrés de tejido es una
fuerza mayor en comparacion que el WSS. En general, para materiales, tanto bioldgicos
como no bioldgicos, cuando el estrés de tejido excede la fuerza del tejido, el tejido se
rompera. Es el estrés alto causado por la presidon sanguinea responsable de la eventual
ruptura de los aneurismas, no el WSS, que es una fuerza relativamente minuscula incapaz
de producir el estrés requerido para la ruptura.

La ausencia de métodos no invasivos para medir el WSS y el OSI en humanos es lo que a
prevenido por mucho tiempo la investigacién. Solo pocos estudios que usan 2D PC-MRI se
animaron a analizar estas fuerzas en seres vivos. Los datos provistos por la resonancia
contrastada, contiene la informacion necesaria para los calculos de WSS. El radio del vaso
puede ser derivado de imagenes de magnitud de adquisicidn, y la informacion del flujo
sanguineo de imdagenes de adquisicion de fase. Solo la viscosidad del flujo tiene que ser
aceptada como una constante con cambios minimos interindividuales.

La resonancia contrastada 4D puede catalizar la investigacién del WSS in vivo y utilizar
esta tecnologia en medicina preventiva. Limitada por su resolucion espacial y bajo el
concepto de que el flujo en la pared del vaso es conocida, el 4D PC MRI permite cdlculos
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consistente de WSS y estimaciones de OSI. En comparacion con el CFD en el que realizan
varias calculos, 4D PCMRI realiza estimacidon en una resolucién espacial de 1,4 a 2,4mm.

El calculo del WSS y del OSI provee informacion vital de enfermedades vasculares.
Condiciones como la formacion de aneurismas, ya sean de naturaleza degenerativa,
asociado a desordenes de tejido conectivo, se sospecharon como secundarias a
alteraciones hemodinamicas. Por mucho, el CFD es un abordaje que permite estudiar los
parametros de la pared vascular en tales condiciones.

WSS Y ANEURISMAS

El estrés cortante de pared (WSS) es la fuerza friccional dindmica inducida por un fluido
viscoso que se mueve sobre la superficie de un material sélido. El WSS es tangencial a la
pared e incrementa cuando la velocidad o viscosidad de la sangre aumenta.

La presidn provoca tensién de traccidon en la pared que son sentidas por las células
murales vasculares, las células de musculo liso y los fibroblastos. Bajo desequilibrio
tensional estas células murales regulan la dinamica del colageno, sintetizando nuevo y
degradando el viejo colageno. Mientras tanto, las células endoteliales alineadas en la luz
endotelial sienten los cambios en el WSS del flujo sanguineo y transducen estas sefiales
mecanicas en sefiales bioldgicas activando vias para mantener la homeostasis vascular. A
través de la biologia mediada por el endotelio, el WSS no solo regula el tono vascular, si no
también conduce al remodelado vascular bajo desviaciones de sus valores fisiolégicos. Un
WSS alto o bajo y ciertos patrones hemodindamicos espaciotemporales que potencian
respuestas patoldgicas o aberrantes de células endoteliales. Se sabe que un WSS anormal
conlleva a respuestas endoteliales proinflamatorias, activacion de metaloproteinasas de
matriz, muerte celular, degradacion de la matriz extracelular y a remodelado vascular. El
efecto del WSS en la iniciacidn contrasta con el efecto en el crecimiento y ruptura.

La iniciacion de aneurismas estd relacionada con niveles altos de WSS, la generacién de
placas ateroesclerdticas ocurre en regiones con bajo WSS.

Aunque se acepta que los aneurismas se desarrollan en regiones de WSS alto, existen
resultados conflictivos en cuanto al crecimiento y ruptura de aneurismas, porque se
demostrd persistencia de estas condiciones en regiones de WSS alto o bajo. Existen dos
teorias, una de flujo bajo que relaciona la ruptura con areas de flujo estancado y WSS bajo
y la teoria de flujo alto, regiones de alto flujo y WSS alto relacionadas con ruptura. Ambas
teorias son validas y la ruptura puede ocurrir tanto en regiones con WSS alto o bajo.
Cuando un aneurisma esta desarrollado completamente, su domo experimenta niveles
mas bajos que los fisiolégicos de WSS (aunque la situacidn dependa de la forma vy
caracteristicas de flujo). Niveles mas bajos que los fisiolégicos de WSS, estd relacionado
con estados proinflamatorios y ateroesclerosis.

Kadasi et al midieron semicuantitativamente el grosor de la pared de 16 aneurismas
durante la cirugia (figura 12). Existen desde este punto de vista quirurgico dos tipos de
aneurismas: El tipo | es un aneurisma pequeiio translicido de paredes paredes delgadas y
el tipo Il un aneurisma con pared enteramente gruesa y ateroesclerdtica (Tipo II) *%,
ademas de varios estadios intermedios. Estos investigadores también desarrollaron
simulaciones CFD vy reportaron regiones mas delgadas en la pared aneurismatica
relacionadas con WSS bajo y estasis de flujo.
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Figural2: Heterogeneidad de aneurismas saculares desde el tipo | al tipo Il con varios estadios
intermedios a) Aneurisma pequefio translicido de paredes paredes delgadas (tipo I) b) Aneurisma
de paredes delgadas con parches de pared gruesa c) Un aneurisma en su mayor parte de paredes
gruesas con parches de paredes delgadas. d) Un aneurisma con pared enteramente gruesa y

- } 51
ateroesclerotica (Tipo 1)

Los Blebs aneurismaticos o lobulaciones secundarias que presentan algunos aneurismas
estdn relacionados a regiones con WSS alto. Sin embargo en otro estudios los blebs
estaban relacionados a regiones con WSS bajo. Mas aun reportes recientes relacionaron
regiones de WSS alto con regiones de residual que recanaliza en aneurismas parcialmente
embolizados

Reportes recientes, analizd el efecto de diversores de flujo en hemodinamias de
aneurismas analizando el efecto del diversor con estudios CFD pre y post tratamiento
demostrando una correlacién entre la reduccién de flujo (menor velocidad y menor WSS)
y un mayor rango de oclusién
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2.4.2 VELOCIDAD DE FLUJO

El termino de velocidad de flujo caracteriza a la velocidad en que la onda pulsatil se
propaga en el vaso. aunque usualmente, la velocidad de flujo recibe poca atencién
durante el diagnostico clinico, es un parametro bien establecido, que es frecuentemente
usado en investigacion de patologia vascular. Se demostré que la velocidad de flujo
correlaciona bien con el grosor vascular, enfermedades coronarias, e infartos.

Mads aun, puede ser util en medicina preventiva en terapias de seguimiento, como en
disminucion lipidica en nifios diabéticos con un grosor aumentado de la pared aortica. En
adicién, la velocidad de flujo es un mejor marcador de nifios hipercolesterolemicos
comparado con el grosor de la intima media.

La velocidad de flujo a través de 4D PCMRI en arco adrtico tiene valores normales en
jovenes de 4,39 +/- 0,32m/s y en ancianos de 7,03 +/-0,24 m/s.

Con resolucién espaciotemporal mejorada, el andlisis de cambios en la velocidad de flujo
puede tener una aplicacion interesante en diagnostico clinico. Especialmente en lugares
con predisposicion a estenosis ateroesclerotica como el arco adrtico adrtico, arteria
carotideas y arterias renales. El andlisis de velcoidad de flujo puede extrapolarse a otros
territorios vasculares como las arteria pulmonares para la hipertension pulmonar o
fisiologia pulmonar alterada. Nueva informacion puede llevar a deteccién de nuevos
marcadores para severidad de enfermedades vasculares.
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3) PLANTEAMIENTO DEL PROBLEMA

¢éCuales son las alteraciones hemodinamicas que produce la rectificacién de vasos por la
técnica Sole Stenting en pacientes con aneurismas de circulacién anterior tratados en el
servicio de Terapia Endovascular del Instituto de Neurologia y Neurocirugia Manuel
Velasco Suarez en el periodo comprendido enero 2010 a Julio 2017?
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4) HIPOTESIS

Primaria

La insercion de un stent produce cambios hemodinamicos a nivel del aneurisma
(disminucidon de la Presién Intra aneurismatica, del estrés cortante de pared y de la
velocidad de flujo) inmediatos e importantes

Nula

La insercién de stent no produce cambios significativos en los parametros hemodinamicos
a nivel del aneurisma (presidn intra aneurismatica, el estrés cortante de pared y la
velocidad de flujo)
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5) OBJETIVOS

1. Demostrar la viabilidad de la simulacion de flujos en una poblacidn representativa
de pacientes.

2. Analizar variables hemodindmicas intra aneurismaticas de los pacientes sometidos
a sole stenting de circulacidn anterior en base a:
i. Presion intra aneurismatica
ii. Estrés cortante de pared
iii. Velocidad de flujo intra aneurismatico
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6) JUSTIFICACION

Hay diversas teorias que tratan de explicar cémo afectan los stents y diversores de flujo,
en la resolucion de los aneurismas. Las alteraciones hemodinamicas, la alteracién de la
geometria de los vasos, la porosidad y estructura del dispositivo, son algunas de estas.
Muchas se basan en modelos animales y/o modelos plasticos. La desventaja de estos
modelos es que no son personalizables al contexto de cada paciente.

Gracias a los avances de la tecnologia se realizd la simulacion virtual de fluidos y estudio
de la hemodinamica de vasos arteriales y aneurismas. La dindmica computacional de
fluidos en el campo biomédico es una ciencia joven.

Con el presente trabajo queremos desarrollar esta novedosa técnica en el servicio de
Terapia endovascular de nuestro instituto.
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7) METODOLOGIA

Disefio:
Estudio observacional, ambivalente retrospectivo y prospectivo

Poblacion de estudio
Se incluyd a todos los pacientes con aneurismas de circulacién anterior de £ 3 mm
sometidos a técnica de Sole Stenting de enero 2010 a julio del 2017.

Criterios de inclusidn

1) Pacientes con aneurismas tratados mediante técnica de Sole Stenting con dispositivo
Stent Neuroform

2) Aneurismas de circulacidn anterior de <3 mm

3) Adecuada resolucién de las imagenes angiografia rotacional 3D (3DRA) para analisis
CFD.

Las indicaciones para la técnica de Sole Stenting en el servicio de Terapia endovascular del
Instituto de Neurologia y Neurocirugia son: Aneurismas de circulacién anterior con
longitud domo-cuello £ 3 milimetros.

La longitud del aneurisma es definida como la longitud desde el centro del cuello al domo
del aneurisma, medida por estudios de imagen no invasivos y confirmada durante el
procedimiento mediante angiografia con sustraccion digital (DSA) preprocedimiento.

Criterios de exclusion
1) Pacientes tratados con otro tipo de Stent
2) Calidad insuficiente en las imagenes 3DRA para analisis CFD.

Modelado del aneurisma

Se realizé los procedimientos en un angiografo Artis Zeego (Siemens Healthcare, Erlangen
Alemania) con un inyector mecanico con los siguientes parametros: Caudal 4mL/segundo,
Volumen 24cc, Duracidn: 6 segundos. Se realizé 2 angiografias rotacionales 3D (3DRA) por
paciente, uno previo y otro posterior a la insercién del stent.

Se realizd reconstruccion tridimensional en voxeles en la estacién de trabajo Leonardo
(Siemens Healthcare, Erlangen Germany), se exporté las imdagenes 3DRA vy
reconstrucciones en formato DICOM.

Se realizd la reconstruccion tridimensional y segmentacion en el programa VMTKLab
(Version 1.5.4 Orobix, Bergamo Italia)

Se procedid a la edicién del modelo, (extraccién de lineas centrales, suavizado, insercion
de extensiones) en los diferente mddulos del programa

Se procedié al enmallado final con una edicion de 200.000 a 1.000.000 células por
modelo.
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Modelado CFD

El modelado de simulacion de flujos computacional fue desarrollado resolviendo las
ecuaciones de momentum y continuidad Navier Stokes para flujo inestable usando el
software MultiDGetto: (Universidad de Baltymore) a través de una plataforma RESCALE
HPC (del inglés: High Perfomance Computer) en la nube. Basicamente el modelo es
exportado a través de internet hacia una supercomputadora en San Francisco-California
gue resuelve las ecuaciones bajo las condiciones frontera impuestas en el software
MultiDGetto para luego el resultado final ser descargado en la computadora portatil.

La sangre fue asumida como un fluido Newtoniano incompresible con una densidad de
1g/cm?®y viscosidad de 3,5 cPoise.

Debido a falta de informacién hemodindmica especifica del paciente, se impuso condicién
de flujo pulsatil basado en la superposicidon de formas de onda de flujo sanguineo de la
arteria carétida interna comun de la ecografia Doppler de sujetos humanos normales en el
analisis transitorio. (Condiciones de flujo ideales)

Rango de flujo 100mL/min, Frecuencia cardiaca 60 latidos/minuto.

Las paredes de los vasos fueron asumidas como rigidas y se realizé enmallado en la pared
en capas limite (2 subcapas) con un espesor de 0,2mm.

Las soluciones de flujo inestables fueron resueltas en tiempo usando 100 pasos por ciclo
para 2 ciclos. Los resultados del segundo ciclo fueron usadas para caracterizar la
hemodinamia del aneurisma.

El estrés cortante de pared (WSS), la presidn aneurismatica y la velocidad en plano
perpendicular del aneurisma fueron tomados en dos tiempos (pre y post insercion del
stent) en el momento del pico sistélico.
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Analisis estadistico

La informacién (antes y después de la insercion del stent) si presentan distribucion normal
serdn resumidos como desviacion standard media y analizada como muestras pareadas o
muestras independientes T test, si no son de distribucion normal se resumiran como
medianas (rango intercuantil) y analizadas como pruebas no paramétricas de Wilcoxon. P
< 0.05 sera designado como estadisticamente significativo. El analisis estadistico sera
realizado en SPSS 22.0

Variables:
Variable Definicion Categoria Tipo de Medicién
Conceptual variable
Edad Tiempo de vida Anos Cuantitativa | Expediente clinico
Genero Registro de Hombre o Cualitativa Expediente clinico
identificacion mujer dicotdmica
Localizacién del Segmento de arteria | Arteria Cualitativa Expediente clinico,
aneurisma cerebral cerebral programa HOROS
comprometido anterior
Arteria
cerebral media
Arteria
carétida
interna, etc.
Ancho del cuello Didmetro del orificio | Milimetros Cuantitativa | Programa HOROS
del aneurisma continua
Longitud del Longitud entre en el | Milimetros Cuantitativa | Programa HOROS
aneurisma centro del cuello al continua
domo el aneurisma.
Diametro del Diametro del Stent Milimetros Cualitativa Siemens, Programa
stent Neuroform 2.5, 3.0, 3.5 HOROS
4.0,4.5
Longitud del stent | Longitud del stent Milimetros Cualitativa Estacion de trabajo
Neuroform 15, 20, 30 Siemens, Programa
HOROS
Aspect Ratio Divisién entre la Milimetros Cuantitativa | Programa HOROS
Longitud del continua
aneurismay
diametro del cuello
WSS (Pa) Estrés cortante de Pascales Cuantitativa | Programa
Wall Shear Stress | pared medido en la continua VMTKLab

(Estrés cortante
de pared)

sistole del segundo
ciclo cardiaco virtual
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Velocidad (m/s) Velocidad del flujo Metros/ Cuantitativa | Programa
de sangre medida en | segundo continua VMTKLab
el domo medido en
la sistole del
segundo ciclo
cardiaco virtual

Presion (Pa) Presidn del flujo de | Pascales Cuantitativa | Programa
sangre medida en el continua VMTKLab

domo en la sistole
del segundo ciclo
cardiaco virtual
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8) CONSIDERACIONES ETICAS

Debido a la simulacién virtual de flujos considero un protocolo de investigacidn sin riesgo
para el paciente.
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9) CONSIDERACIONES FINANCIERAS

a) Aporte Financiero

b) Recursos con los que se cuenta
c) Recursos a solicitar

d) Andlisis del costo por paciente

Al ser una simulacién virtual de fluidos no tiene costo para el paciente.

De acuerdo al desarrollo del proyecto se necesitara mayor inversién en Hardware vy
Software.
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10) CRONOGRAMA DE ACTIVIDADES

Marzo | Abril Ajbrll:)_ Febrero 2017
2016 2016 2016 - Julio 2017

Eleccion del tema I I I

Busqueda y seleccién de
bibliografia
Elaboracion de protocolo

Revision y aprobacion de
protocolo
Recoleccién de datos

analisis inicial de la
informacion

Analisis estadistico

Elaboracion de manuscrito

Divulgacion cientifica

Concentracién de datos y
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11. RESULTADOS

En el periodo comprendido del Enero del 2010 al 23 Julio del 2017, 27 pacientes con
aneurismas de circulacion anterior fueron sometidos a Sole Stenting

Se procedid a la revision de imagenes de la angiografia en la base de datos del servicio.

De los 27 pacientes, 25 fueron excluidos por imagen DSA de calidad insuficiente para
analisis CFD.

Se incluyé 2 pacientes con aneurismas de circulacién anterior a técnica de Sole Stenting
bajo los parametros de este protocolo de investigacion.

Ambas pacientes de sexo femenino, con aneurismas saculares de arteria Cardtida Interna,

Barami Illa, dependientes de pared medial de segmento Oftdlmico (C6 segun la
clasificaciéon de Bouthillier)
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Caso N@ Sexo/ Localizacion Tipo de Ancho Longitud Diametro  Aspect Diametro Longitud Aferente Eferente

Edad aneurisma del del deldomo  Ratio del stent del stent Vaso Paterno Vaso
cuello aneurisma (mm) (mm) (mm) (mm) Paterno
(mm) (mm) (mm)
1 F,66a ICAlzg.,,C6 Sacular 2.63 3.12 2,76 1.18 4 20 3,8 3,5
22/06/2017 Baramillla  Medial
2 F,44a ICA Der,C6 Sacular 3,78 3.01 4,48 0.79 4,5 20 3,5 4,2
11/07/2017 Baramillla  medial

Tabla 1: Caracteristicas de los pacientes sometidos a sole stenting.

Cuello del aneurisma fue definido como el maximo didametro axial en el orificio del aneurisma. Longitud del aneurisma fue definido como la longitud desde el centro del cuello al
domo del aneurisma. Didametro y longitud del stent fueron definidos por el didametro y longitud del stent Neuroform. El Aspect Ratio es definido como la division entre la longitud
del aneurismay el ancho del cuello.
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Primer Caso

Paciente de sexo femenino de 66 anos, con diagndstico de aneurisma incidental arteria
Carodtida Interna izquierda segmento C6, Barami llla.

Antecedentes: Diabetes mellitus tipo 2 tratamiento Insulina rapida 10U Subcutaneo,
Hipotiroidismo tratamiento Levotiroxina 100ug, trastorno del suefio tratamiento con
tratamiento con bromazepam 3mg cada noche.

En fecha 22 de junio del 2017 se realiz6 procedimiento. La angiografia rotacional 3D
(3DRA) evidencié un aneurisma sacular medial, diametro del cuello 2,63mm; diametro
domo cuello 3,12mm.

Se realizé procedimiento con Stent Neuroform EZ 4x20mm. Después del stenting no se
evidencié cambios en la morfologia angiografica.

El paciente fue externado la mafiana siguiente con una escala de Rankin | y con doble
antiagregante plaquetario.

Bajo parametros del presente protocolo de investigacion se realizé durante el
procedimiento angiografia rotacional (3DRA) en dos ocasiones, previo a la insercion del
stent y posterior a la insercién del stent.

(a)

m \')’ Y/ l

s

- Qﬁ .

Figura 11: Construccion de modelo del primer paciente. (a) y (b) reconstruccién de imagen 3DRA. (c)
Imagen segmentada de la vasculatura (d) Imagen editada y enmallada
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Figura 12: a) Caso 1, Aneurisma ACI izquierda segmento oftalmico sometido a sole stenting. La hemodinamia
(Lineas de flujo, WSS, Presién, OSI) durante el pico sistolico. b) Antes del stenting, lineas de flujo que muestran
que la sangre ingresa por la parte distal del cuello. c) Después del stenting se evidencian menos lineas de flujo
que ingresan al aneurisma. d)-e) Después del stenting el WSS del aneurisma aumenté minimamente en
comparacion con el vaso paterno. f)-g) Despues del stenting no hubo cambios en la presidn. h)-i) En el extremo
posterior del aneurisma se evidencia una zona con elevado OSlI, disminuido despues del stenting.

ANEURISMA 1
VARIABLES RANGO DE VALORES PRE POST
Presion (Pa) (771 -14850) 7593.8 (56.96mmHg) 7323.2 (54.93mmHg)
Velocidad (m/s) (1-26.1) 6,97 7,24
WSS (0-8,74) 0,7 1,98
TA WSS (time (0,01-6,3) 0,34 0,45
averaged WSS)
oSl (0-0,48) 0,00 0,00
Extremo posterior 0,44 Extremo posterior 0,11
RRT (0,16-800) 2,83 2,07
(Tiempo Extremo posterior 434.67
residencia
relativo)

Tabla 2: Variables hemodinamicas en el aneurisma, antes y después del stenting
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Segundo caso

Paciente de sexo femenino de 44 afos con diagndstico de aneurisma incidental arteria
Carotida Interna derecha segmento C6, Barami llla.

Sin antecedentes de importancia.

En fecha 11 de Julio del 2017 se realiz6 procedimiento. La angiografia rotacional 3D
(3DRA) evidencié un aneurisma sacular medial, didametro cuello 3,78mm; didametro fondo
cuello: 3,01mm.

Se realizd procedimiento con Stent Neuroform Atlas 4,5x20mm. Después del stenting no
se evidencio cambios en la morfologia angiografica.

El paciente fue externado la mafiana siguiente con una escala de Rankin | y con doble
antiagregante plaquetario.

(a) (b)

Figura 13: Construccion de modelo especifico del paciente disefiado de la angiografia rotacional a) Imagen
3DRA b) Enmallado final
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Figura 14: a) Caso 2 aneurisma ACI derecho segmento oftalmico sometido a sole stenting. La hemodinamia (Lineas de
flujo, WSS, Presion, OSl) durante el pico sistdlico. b) Las lineas de flujo antes del stenting evidencié la sangre entrando
por la parte distal de cuello, formando un vortice complejo. c) Después del stenting el vortex desaparecio. d)-e) En el
extremo anterior del aneurisma se evidencia una zona con un nivel bajo de WSS. No se evidencian cambios después
del Stenting. f)-g) No hubo cambio significativo en la presion del aneurisma después de la implantacion del stent. h)-i)
En el extremo anterior del aneurisma se evidencia una zona con nivel alto de OSI. No hubo cambios después del

stenting.

ANEURISMA 2

VARIABLES RANGO DE PRE POST
VALORES

Presién (Pa) 248 — 14490 5682 (42,61mmHg) 6331,1 (47,49 mmHg)
Velocidad (m/s) 1-23,11 6,53 6,51
WSS (Pa) 0,00-2,24 1,12 0,56

Bleb anterior 0,5 Bleb anterior 0,1
TA WSS 0,02-1,49 0,58 0,56
(Time averaged Bleb anterior 0,22 Bleb anterior (0,21)
WSS)
oSl 0-0,39 0,00 0,00

Bleb anterior 0,13 Bleb anterior 0,04
RRT 0,67-159 2,1 1,96
(Tiempo de Bleb anterior 16 Bleb anterior 16
residencia
relativo)

Tabla 3: Variables hemodinamicas del segundo paciente antes y después del stenting
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12. DISCUSION

La presente investigacion es un estudio piloto de valores hemodindmicos pre y post
stenting, que evidencidé varios hechos interesantes.

Para empezar las simulacion CFD inicial de ambos aneurismas evidencid parametros
hemodindmicos que nos llaman la atencién.

La velocidad de flujo intra aneurismatica es baja en ambos aneurismas. Valores normales:
7,03m/s. Caso 1: 6,97/Caso 2: 6,51.

Al ser aneurismas de pared medial de carétida interna no se pueden considerar ni
concavos ni convexos, son formas intermedias.

Las lineas de flujo evidencian el patrdon correspondiente a un aneurisma sacular: el ingreso
por la parte distal del cuello y la salida por la parte proximal de este.

Figura 15: Lineas de flujo que evidencian un flujo laminar con las caracteristicas de un aneurisma sacular
lateral, ingreso en la parte distal del cuello y salida en la parte proximal

En ambos aneurismas se evidencid valores iniciales bajos de presidn intra aneurismatica y
de WSS.

Como son aneurismas saculares laterales, la presion intra aneurismatica baja correlaciona
con la literatura (Valor normal: 10,000 Pa) obteniéndose valores menores a estos (Casol:
7593,8 Pa/Caso 2: 5682 Pa).

Nos llama la atencidn que al ser aneurismas < 3mm (considerados como aneurismas tipo 1)
tendria que correlacionar con valores WSS elevados (>20Pa), (Caso 1: 0,7Pa/Caso2:
1,12Pa)

Los aneurismas tipo Il correlacionan con WSS bajo y OSI alto. Pero son aneurismas
mayores de 10mm de caracteristicas ateroescleroticas. Lo que nos lleva a pensar que
podrian encontrarse en una forma hemodindmica intermedia.

La otra situacién a tomar en cuenta, es la fase de desarrollo aneurismatico en la que se
encuentran. El WSS bajo y alteraciones de OSI se correlacionan como indices predictores
de ruptura. El primer aneurisma tiene en su extremo posterior una zona con OSI elevado.
El segundo aneurisma tiene una regidon anterior con OSI alto. Ambos aneurismas tienen
WSS bajo. Esto sugieren un riesgo elevado de ruptura para ambos.
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Esto confirma hemodinamicamente la correlacidon entre aneurismas < 3mm vy ruptura, y
sobre cuan equivocada es la idea de considerarlas a estas lesiones pequefias como no
daiiinas.

»

(a) (b)

Figura 16: Aneurisma 1: (a) Aneurisma con valores bajos de WSS b) OSI elevado extremo posterior de
aneurisma

CAMBIOS POST STENTING

Luego del stenting se evidencié cambios hemodinamicos que discutimos a continuacion.
En el primer caso se evidencié aumento de la velocidad de flujo (PRE:6,97 POST:7,24m/s),
asi mismo, disminucidn de las lineas de flujo intra aneurismatica. (figura12 by c)

En el segundo aneurisma se corrigio el flujo turbulento que se evidencid en el pre stenting
(1 Vortice Figura 14 b) No hubo alteracién en la velocidad de flujo ni en el nimero de
lineas de flujo.

En el primer aneurisma al aumentar la velocidad de flujo proporcionalmente aumenté el
WSS intra y peri aneurismatico (PRE: 0,7, POST:7,24Pa). Se modifico el WSS
perianeurismatico con zonas calientes en comparacién con el estado pre stenting. (figura
12 dye)

El WSS, la escala de colores fue diferente en el pre y en post, los valores obtenidos
muestran modificaciones minimas. Los calculos de simulacién de fluidos son en tiempo
real motivo por las escalas diferentes.

Con esta simulacidén se verifica que el stenting produce cambios geométricos instantaneos
con repercusion hemodinamica inmediata. En la literatura el efecto de el stenting en la
modificacién geométrica persiste a lo largo de meses®*, por lo que estos cambios iniciales
pueden alterarse de acuerdo a la modificacién geométrica que produzca el stent a lo largo
del tiempo.

No se modificd la presién intra aneurismatica en ambos aneurismas.

En el primer aneurisma se modificé el OSI, la zona caliente en el extremo posterior
disminuyd notablemente. Esto nos indica que la alta oscilacion del WSS se corrigié por la
modificacion geométrica.

El presente estudio tiene las siguientes limitaciones.
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Se necesita una angiografia rotacional de buena calidad para el desarrollo de CFD. Por esta
limitacion el presente trabajo de investigacion contd solo con dos pacientes que cumplian
con este requisito. Es una muestra pequefiia, se debe incluir mas pacientes, y de diferentes
localizaciones (cerebral media y cerebral anterior). Segundo, de acuerdo a la literatura, los
pardmetros hemodindmicos fueron establecidos uniformemente, las paredes vasculares
fueron dispuestas como rigidas lo que no refleja la fisiologia del cuerpo humano y
variaciones individuales. Tercero, solo investigamos el efecto hemodindmico de la
alteracion geométrica producida por los stents. Estamos en desarrollo de disefio
computacional de stents y simulacion de flujos a través de estructuras porosas.

13. CONCLUSIONES
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El presente estudio piloto demostrd la viabilidad de la simulacién de flujos en modelos
vasculares en una poblacidn de pacientes.

Se registré los parametros hemodinamicos deseados (Velocidad de flujo, Presién, Estrés
cortante de pared)

Al ser aneurismas <3mm (tipo | de acuerdo a Kadasi et al)*! se esperd encontrar
inicialmente WSS y presiones intra aneurismaticas altas (zonas calientes).

Se evidencid patrones hemodinamicos bajos a los esperados, debido a que la técnica de
Sole Stenting se realiza en aneurismas incidentales.

Se evidencid una correlacién entre el patron hemodinamico con indice prondstico de
ruptura (WSS bajo, OSI alto). Esto contrasta con el estudio ISUIA que definié a aneurismas
pequefios como <7mm como lesiones inocuas, con un riesgo de ruptura de 0% en un
periodo de 5 anos

A pesar de no mostrar oclusién angiografica inmediata en la simulacion post stenting se
evidencié cambios en los patrones hemodinamicos

Luego de la insercion del stent se evidencid disminucion en la velocidad de flujo y en las
lineas de flujo en ambos aneurismas. Se corrigid la turbulencia del segundo caso.

Se evidencié modificacidn y aumento del WSS en el segundo caso, debido al aumento de
diametro secundario a la insercidn del stent.

Se demostré la modificacion del OSI en el primer aneurisma, alterando su riesgo
pronostico de ruptura.

No se evidencié modificacion geométrica inmediata esto debido a que la modificacion es
progresiva a lo largo de los meses.

En la literatura se considera como segmento inmoévil a la arteria cardtida interna
cavernosa por estar parcialmente rodeada de huesos, por lo que se esperaria que los

patrones hemodinamicos post stenting fueran iguales **.

El CFD, es un campo joven con gran futuro. Aunque hay pocos grupos interdisciplinarios
(Medicina e Ingenieria) de simulacién flujos a nivel mundial, hay un gran interés en
desarrollar y aplicar esta herramienta en el campo biomédico.

Se necesita estudios con mayor numero de pacientes para la correcta interpretacion de
los resultados obtenidos, asi como para la correlacién con la fase de desarrollo
aneurismatico (génesis, desarrollo ruptura).

El presente estudio muestra una poblacién pequefia de pacientes. Se necesita registrar
mas aneurismas de diferentes localizaciones y de diferentes caracteristicas (terminales).

Al termino del presente trabajo de investigacidn, nos encontramos en desarrollo de
disefio tridimensional de stents y simulacion de flujos a través de enmallado de
estructuras porosas, esperamos comparar los resultados obtenidos por la modificacién
geomeétrica con la modificacién producida por el enmallado.
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15) GLOSARIO
CTA

CFD

DSA

DUS

FSI

MRA
m/s
ON
oSl

Pa

PDE

RRT

WSS

3DTOF

3DRA

3DSA

Angiotomografia (Del inglés Contrast Tomography angiogram)

Dindmica computacional de Fluidos (Del inglés Computational
Fluid Dinamics)

Angiografia de sustraccion digital (Del inglés Digital
Substraction Angiography)

Ultrasonido doppler (Del inglés Doppler ultrasound)

Interaccidon fluido estructura (Del inglés Fluid Structure
Interaction)

Angioresonancia (Del inglés: Magnetic Resonance Angiogram)
Metros sobre segundo

Oxido nitrico (Del inglés Oxid nitric)

Indice osilante de corte (Del inglés Oscilating Shear Index)
Pascales

Ecuaciones parciales diferenciales (Del inglés Partial
Differential Equations)

Tiempo de residencia relativo (Del inglés Relative Residence
Time

Estrés cortante de pared (Del inglés Wall shear stress)
Secuencia de resonancia magnética 3DTOF: TIEMPO DE
VUELO

(Del inglés Time of flight)

Angiografia rotacional tridimensional (Del inglés 3D rotational
Angiography)

Angiografia tridimensional con sustraccién (Del inglés 3D
substraccidon Angiography)
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