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RESUMEN

Para evaluar de manera fidedigna el riesgo de ruptura de la aorta — junto a los indices de peligrosidad de en-
fermedades cardiovasculares u otras condiciones extremas y los efectos de posibles tratamientos — se requiere
conocer los mecanismos de dafio que conducen a ésta. En este trabajo, se caracteriza el dafio mecanico del
tejido adrtico en condicion de hipoxia, analizando numéricamente su respuesta al ser sujeto a un estado de
presurizacion similar al inducido por un ensayo de acopado hidraulico. EI comportamiento mecanico de la
pared adrtica, se describe mediante un modelo de material hiperelastico con dos direcciones de isotropia
transversal y un modelo de dafio is6tropo; ambos calibrados experimentalmente, a partir de resultados de
ensayos de traccién uniaxial previamente reportados, realizados a muestras de aorta toracica de corderos ex-
puestos a hipoxia hipobarica crénica. Se estudia un grupo tratado con melatonina, en contraste a un grupo
control. Una vez calibrado el modelo constitutivo, se evalia su desempefio en la simulacién numérica del
ensayo de acopado hidraulico, en la cual se analiza la respuesta cuasi-estatica de una estructura — en forma de
cuarto de disco, fijada en el perimetro curvo — solicitada fuera de su plano por una presién o fuerza por uni-
dad de superficie, permanentemente normal al area de carga. Los datos experimentales y los resultados de las
simulaciones numéricas indican, que un tratamiento con melatonina reduce rigidez de la aorta. Adicional-
mente, las presiones asociadas al inicio del dafio entregadas por la simulacién del ensayo son compatibles
con una condicion de hipertension arterial.
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ABSTRACT

In order to reliably assess the rupture-risk of the aorta — along with the hazardousness index of cardiovascular
diseases or other extreme conditions, and the effect of possible treatments — it is necessary to know the dam-
age mechanisms that lead to it. In this work, the mechanical damage of hypoxic aortic tissue is characterized,
numerically predicting its response when subjected to a bulge-test type of pressurization state. The mechani-
cal behavior of the aortic wall, is described using a hyperelastic material model with two transverse-isotropy
directions and an isotropic damage model; both experimentally calibrated, from previously reported uniaxial
tensile-test results, performed on thoracic aorta samples of lambs exposed to chronic hypobaric hypoxia. A
melatonin-treated group is studied in contrast to a control group. Once the constitutive model is calibrated, its
performance is evaluated via the numerical simulation of the bulge-pressurization test; in which the quasi-
static response of a quarter-disk shaped structure, fixed along its curved perimeter, and loaded out of its plane
by a pressure, or force per unit area permanently normal to the loaded area, its analyzed.
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The experimental data and the results of numerical simulations indicate that a melatonin treatment reduces
the stiffness of the aorta. Moreover, the group-wise determined pressures, delivered by the bulge-test simula-
tion and associated with the onset of damage, are compatible with an arterial hypertensive condition.

Keywords: hyperelasticity, isotropic mechanical damage, aortic wall, bulge test, hypoxia.

1. INTRODUCCION

La aorta es la arteria de mayor espesor del cuerpo, y corresponde — en una innumerable cantidad de especies
terrestres — al conducto suministrante de sangre oxigenada a sus tejidos. La morfologia estructural de la pared
de arterias, consiste de tres capas o tlnicas; la capa mas interna, denominada intima, seguida por las capas
Media y Adventicia. La tlnica Media, aquella de mayor espesor y relevancia estructural — cumpliendo un rol
principal en la regulacién de la presion intravascular — se compone de un arreglo tipo sandwich de elastina,
paquetes de fibras de colageno — cuya orientacion y distribucién varia entre especies y a lo largo del tronco
vascular —y células de musculo liso (SMCs) [1].

Mejorar la comprensidn de la respuesta biomecanica de la pared adrtica, posee un impacto fundamental
en la expectativa de vida a nivel mundial, dado que la caracterizacion de su comportamiento mecanico permi-
te determinar como la pared adrtica y otros tejidos vivos se ven afectados bajo diversos contextos e incluyen-
do una serie de fendmenos vinculados a su naturaleza, tales como crecimiento, remodelamiento, activacion,
dafio y ruptura. La experimentacion junto a la simulacién numérica, permiten evaluar la influencia de patolo-
gias cardiovasculares sobre las propiedades biomecanicas de la aorta — por ejemplo, arteriosclerosis y aneu-
rismas, en general de alta mortalidad y desarrollo asintomatico — considerando una serie de factores de riesgo,
tales como antecedentes del historial del paciente (sexo, edad, fumador, hipertension, etc.), condiciones ex-
ternas (baja presion de oxigeno) y/o escenarios extremos (accidente). Asi, se concede a la biomecanicay a la
mecanobiologia, la facultad de aportar a construir sistematicamente criterios “realistas”, orientados por ejem-
plo, a evaluar el riesgo de realizar intervenciones quirdrgicas, analizando los fenémenos que inciden sobre las
propiedades mecanicas durante la reparaciéon o sustitucion de vasos enfermos; teniendo como motivacion
principal, disminuir la incertidumbre en medicina vascular.

En particular, personas gestadas, nacidas y criadas a elevadas altitudes — por sobre 2500msnm — al ex-
ponerse a un ambiente con baja presion de oxigeno, pueden desarrollar una condicion denominada “hipoxia
hipobarica”. La hipoxia es reconocida como la responsable de diferentes tipos de problemas cardiovasculares,
respiratorios, hematoldgicos, metabolicos y neurolégicos, los cuales pueden ocurrir a diferentes edades a lo
largo del ciclo de vida [2]. En las primeras etapas, se observa un aumento en la frecuencia cardiaca, del gasto
cardiaco, de la permeabilidad microvascular, de la disfuncion endotelial y de la reactividad vascular irregular
[3]. A largo plazo, la frecuencia y el gasto cardiacos tienden a reducirse, mientras que las células del masculo
liso y los cardiomiocitos se vuelven hipertréficos [2, 4, 5]. Las alteraciones inducidas por la hipoxia, son
concomitantes con el remodelamiento vascular y el endurecimiento arterial [6], los cuales a su vez son aso-
ciados con cambios significativos en la microestructura arterial. Aunque el impacto de la hipoxia en las pro-
piedades de la pared adrtica aln no ha sido completamente caracterizado, es claro que el funcionamiento vas-
cular esta intimamente vinculado a las propiedades biomecénicas de la aorta. Para contrarrestar los efectos de
la hipoxia y recuperar las funciones vasculares normales, se han estudiado una serie de posibles tratamientos
farmacolégicos, entre ellos, cinaciguat [7], sildenafil [8], melatonina [5] y péptido natriurético auricular
(ANP) [9]. A pesar del relativo éxito de estos tratamientos, su impacto en el comportamiento biomecénico de
la pared arterial ain no ha sido completamente caracterizado, siendo necesario evaluar si la mejora funcional
esta asociada a un cambio en las propiedades biomecanicas del tejido.

Por otra parte, se sabe que el comportamiento mecanico de arterias es no-lineal, anisétropo y viscoelas-
tico [10, 11]. Aunque muchos estudios [12- 17] se han abocado a la hiperelasticidad de paredes arteriales,
existe una importante contribucién inelastica a su respuesta biomecanica in-vitro, la cual tipicamente incre-
menta al aumentar la deformacién y se manifesta como ablandamiento (softening) del material [18, 19]. Si
bien los mecanismos intrinsecos atn no son comprendidos del todo, se responsabiliza a un efecto Mullins [20,
21] del ablandamiento, al cual a su vez se le relaciona con micro-mecanismos de dafio, tales como de desga-
rradura (tearing) u otros modos que induzcan deformaciones irreversibles en la matriz extracelular [22]. La
caracterizacion del dafio en tejidos blandos, generalmente se ha logrado experimentalmente mediante ensayos,
de traccion uniaxial monotonica o ciclica y de presurizacion, siempre en condiciones ex-vivo; pero esto nun-
ca se ha hecho para estudiar los efectos de la hipoxia crénica y sus tratamientos propuestos.

En particular, el ensayo de acopado hidraulico (del inglés bulge-test), esquematizado en la Figura 1 — en

el cual, una muestra cuadrilatera de material, es fijada mediante un anillo al orificio de una camara y presuri-
zado cuasi-estaticamente por un lado, monitoredndose el abultamiento resultante del tejido inflado — es una
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técnica experimental que ha adquirido creciente relevancia para la cuantificacién de propiedades mecanicas
del tejido adrtico, debido a su capacidad de reproducir aproximadamente — mediante un estado de deforma-
cién biaxial indirecto — las condiciones reales de trabajo de material en condiciones in-vivo, por la accion de
la presion intravascular, ejercida por el flujo sanguineo contra la pared de los vasos sanguineos, cuya intensi-
dad es variable a lo largo de las fases sistdlica y diastélica del ciclo cardiaco.

Altura domo (h) Potenciémetro

Muestra
material

Fluido
presurizado

—/

Sensor presién

Figura 1: Ensayo de acopado hidraulico, esquema de montaje.

Para evaluar el riesgo de ruptura en tejidos blandos, estudiando los mecanismos de dafio que conducen
a ésta, se requiere analizar su comportamiento mecénico inelastico. Para ello, son necesarios modelos mate-
maéticos que consideren las deformaciones finitas en las que éstos pueden incurrir, y los efectos del dafio me-
canico en sus propiedades biomecénicas. La caracterizacion del dafio se ha realizado en arterias y venas [23-
27], formulando una serie de modelos [20, 21, 28, 29], en general basados en la teoria del dafio del continuo
(continuum-damage theory), desarrollada inicialmente para elastomeros. En [20] se propone un modelo de
dafio para tejidos bioldgicos con una representacion de tipo “material compuesto fibroso”, donde el dafo de
las fibras y de la matriz circundante, se rigen por variables separadas. En [21] se introduce un modelo vis-
coeléstico para explicar la histéresis, mientras que [30] considera un modelo de dafio con una Unica variable
interna para lesiones en la direccion principal de las fibras, en tanto que [31] extiende los modelos hiperelas-
ticos con ablandamiento, al incluir la energia maxima acumulada requerida para alcanzar la falla. En resumen,
los efectos del ablandamiento han sido ampliamente integrados al modelamiento biomecénico de arterias,
permitiendo un anélisis refinado de la estructura intrinseca basado en la respuesta mecénica del tejido. Curio-
samente, estas aplicaciones ain no se han logrado en arterias expuestas a hipoxia cronica.

Por consiguiente, el presente trabajo pretende aplicar un esquema de elementos finitos, para la predic-
cién numérica del dafio mecanico en el tejido adrtico en condiciones ex-vivo, sujeto a un estado de presuriza-
cién similar al inducido por un ensayo de acopado hidraulico. Adicionalmente, se evalla si un tratamiento
con melatonina — una hormona involucrada en la sincronizacion del ritmo circadiano, incluido el ciclo de
suefio-vigilia, la regulacion de la presion arterial y su capacidad antioxidante [32, 37, 38, 39] — modifica las
propiedades mecanicas elasticas y/o inelasticas de la pared arterial adrtica, desarrollada bajo hipoxia croénica.

2. MATERIALES Y METODOS

2.1 Materiales

Todos los procedimientos fueron aprobados por el comité de Bioética de la Facultad de Medicina, Universi-
dad de Chile (CBA 0761 FMUCH), y fueron llevados a cabo en concordancia con los lineamientos de llegada
y la Guide for the Care and Use of Laboratory Animals, publicada por US National Institutes of Health (NIH
Publicacion Nro. 85-23, revisada 1996).

Nueve corderos, fueron gestados, nacidos y criados en la estacion “Putre”, centro de investigacion del
instituto INCAS (International Center for Andean Studies) de la Universidad de Chile. La estacion se ubica
en Putre, region de Arica y Parinacota, Chile, a 3600 msnm. Los neonatos fueron aleatoriamente separados
en dos grupos: 4 tratados con melatonina (MEL, 1,0 mg kg™d™ de melatonina; vehiculo, 0,5 ml kg™d™ de
Etanol 1,4%) y 5 controles (CTL, vehiculo, 0,5 ml kg™?d™ de Etanol 1,4%). Ambos tratamientos (MEL y
CTL) fueron suministrados por via oral, cada atardecer, durante 20 dias. La eutanasia se realiza alrededor de
los 30 dias de edad, mediante sobredosis de anestésico (tiopental sédico 100 mg kg™ i.v.). Una vez extraidas,
las aortas se limpian de tejido graso y extra-aortico, y se preservan en suero fisioldgico (krebs) a 4°C, ensa-
yandose dentro de 24 horas luego de su extraccion.

Desde el segmento toracico de cada aorta, se obtienen dos muestras; una con su eje principal orientado
segun la direccion circunferencial (8) del vaso, y la otra con idem eje orientado segun la direccién longitudi-
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nal (z), tal como se indica en la Figura 2. Una vez instaladas en la maquina de ensayo, la geometria inicial de
las probetas (aproximadamente rectangular) queda caracterizada por las dimensiones: altura L,, ancho w, y
espesor t,. La informacion de las 18 muestras se resume en la Tabla 1.
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Figura 2: Curva tipica esfuerzo-uniaxial versus alargamiento, casos elastico e inelastico y alargamiento umbral para
inicio del dafio (a). Esquema probeta orientada segun direcciones longitudinal (z) y circunferencial () (b). Esquema de
modelo hipereléstico con dos direcciones de isotropia transversal simétricas con respecto a direccion longitudinal (c).

Tabla 1: Dimensiones promedio probetas (promedio + desviacion estandar mediciones; en mm) por grupo y por orienta-

cion, longitudinal (z) o circunferencial (6).

PROBETA SUJETO ALTURA ANCHO ESPESOR
N° N° Ly (mm) w, (mm) t, (mm) GRUPO PO
1 01-16 6,592 + 0,052 6,302 £ 0,076 2,277 £ 0,059 MEL z
2 01-16 5,384 £ 0,057 6,200 = 0,000 1,908 + 0,064 MEL 0
3 02-16 7,612 £ 0,053 6,805 + 0,070 1,688 + 0,066 CTL z
4 02-16 7,158 £ 0,034 5,276 + 0,103 1,231 £ 0,031 CTL 0
5 04-16 7,380 = 0,039 6,804 + 0,077 1,828 £ 0,056 MEL z
6 04-16 6,357 £ 0,049 6,978 £ 0,082 2,200 £ 0,048 MEL 0
7 05-16 7,126 £ 0,124 7,380 £ 0,245 2,380 £ 0,018 MEL z
8 05-16 7,196 = 0,064 6,079 = 0,102 2,394 0,089 MEL 0
9 06-16 4,478 + 0,040 7,949 £ 0,178 1,817 £0,033 CTL z
10 06-16 4,842 + 0,064 6,497 £ 0,067 2,753 £ 0,028 CTL 0
11 08-16 6,326 + 0,048 6,727 £ 0,057 1,362 + 0,028 CTL z
12 08-16 6,706 = 0,038 5,079 £ 0,190 1,479 £ 0,039 CTL 0
13 13-16 6,946 = 0,037 4,419 +£ 0,181 2,496 £ 0,043 MEL z
14 13-16 7,223 £ 0,049 5,074 £ 0,041 2,523 £ 0,050 MEL 0
15 15-16 6,843 £ 0,037 3,729 £ 0,107 2,609 £ 0,045 CTL z
16 15-16 6,480 = 0,057 5,773 £ 0,028 2,810 = 0,045 CTL 0
17 16-16 6,386 = 0,077 5,321 +£0,101 2,557 £ 0,085 CTL z
18 16-16 6,329 £ 0,073 5,691 + 0,107 1,741 £ 0,037 CTL 0

2.2 Ensayos de traccidn uniaxial

Cada muestra es sujeta, sin pre-condicionamiento, a un ensayo de traccién uniaxial con desplazamiento con-
trolado, empleando una maquina de ensayo mono-columna (Instron 3342).

La fuerza axial I, es medida mediante una celda de carga con capacidad de 10N, y se emplea una tasa
de carga de 1 mm/min, hasta alcanzar la rotura. Durante cada ensayo, la muestra es inmersa en un buffer fos-
fato salino (PBS 1x) a 39°C.
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Las curvas de respuesta, obtenidas en formato fuerza versus desplazamiento, pueden convertirse en cur-
vas de esfuerzo-alargamiento (a-1), con alargamiento 2 = 1 + AL (Ly)™%, y con esfuerzo real o de Cauchy
o = FA (wyho)™1. Una curva tipica esfuerzo-uniaxial versus alargamiento, se muestra en la Figura 2a.

2.3 Modelo constitutivo

En concordancia con la respuesta observada en las muestras de material adrtico ensayadas — curva tipo “J”
con un cambio de curvatura — para predecir el comportamiento del material se asume un modelo constitutivo
hiperelastico el cual incluye un modelo de dafio isétropo.

El empleo de modelos hiperelasticos implica la definicion de una funcién “densidad de energia de de-
formacion elastica” (SEF), ¥ : S(3) x [0,1] — R, la cual es descompuesta aditivamente, en una componente
dilatacional y otra distorsional o isocérica [25, 33], siendo esta Ultima y por hipotesis, aquella afectada por el
dafio [20]. Adicionalmente, se asume que la componente isocdrica de la funcion de energia, corresponde a la
suma de tres términos, representantes de la contribucion de una matriz blanda y de dos familias de fibras re-
forzantes. Eventualmente, la SEF puede escribirse:

Y(C,D) = Wy () + (1 — D) [¥R,(C) + ¥, (C) + W7, (O)], 1)

donde ¥, es la contribucion dilatacional, mientras que, ¥, ‘P]Ef1 y ‘P]?z, son las contribuciones virgenes o
sin dafio, de la matriz y de ambas familias de fibras, y D : R, — [0,1] es una variable interna de dafio.

Adicionalmente, C = FT F € S(3) denota a la deformacion de Cauchy-Green por la derecha, con
F € GL(3) el gradiente de deformacién, J = det(F), y C = J~2/3 C la componente isocérica de la deforma-
cion, definida tal que det(C) = 1.

La componente de energia para la matriz, correspondiente a un modelo tipo Neo-Hooke, puede escri-
birse W2 = ¢;(C: 1 — 3)/2, donde C; es una constante de material, mientras que la contraparte asociada a
la k-ésima familia de fibras es:

WPk = 52 (exp(Gylie (€5 1) + (1= 3K) C: My — 1]%) — 1}, 2

donde C,, C5, y x son constantes de material, M = m, @ my es un “tensor estructural”, con my =
sin(¢y) Eg + cos(¢;) E, el versor de la k-ésima familia de fibras, escrito en términos de los vectores unita-
rios, Eg y E,, que respectivamente definen a las direcciones circunferencial y longitudinal del material, con-
siderando ¢, = acos(my - E,). Para dos familias de fibras, simétricamente alineadas con respecto a la direc-

cion longitudinal, ¢, , = +¢, caso mostrado esquematicamente en la Figura 2c.
A modo de completar el modelo constitutivo, debe determinarse la ecuacion de evolucion de la varia-
ble de dafio. Para este propdsito, se introduce la “tasa de liberacion de energia”:

S@t) = \[z[w,g(é ®) + w2, (T (©) + ¥, (C®)], (3)

junto al criterio de dafio, ® = S(t) — S™ < 0, Vt. Asi, ® = 0 define, en el espacio de deformaciones isoco-
ricas, a una superficie de dafio de radio S™ = max(S(r)), T € (—oo, t], con vector normal N = d®/aC.
Luego, se selecciona como funcidn de dafio, a la curva [21]:

1 — exp{a(St" —5)}, si S > st

D(S) = :
) {0, si § < St

(4)

donde SE" es un umbral para el inicio del dafio, y a es una constante del material.

La consistencia termodinamica del modelo de dafio es establecida, invocando dentro del sélido una tasa
no-negativa de produccion de entropia por unidad de volumen, por la temperatura absoluta. Despre-
ciando fuerzas masicas y transferencia de calor, la “disipacion” se define mediante la desigualdad de Clau-
sius-Duhem [10], ® = w — W > 0, donde w = S : C/2, es la tasa de trabajo interno por unidad de volumen
sin deformar, con S = 2(d¥/0C) € S(3), el esfuerzo de Piola-Kirchhoff.

Dado que, ¥ = (0¥/aC) : € + (0¥/AD) D, es posible definir una “fuerza termodinamica”:
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v
f=— =W+, 20 )

Considerando la condicién de consistencia, ® = & = 0, y si C es la tasa de deformacién isocorica, la
evolucion del dafio es controlada por la ecuacién irreversible [20]:

db & . oo L=
Dz{ S si®=0AN:C>0 ©)

0, en otro caso

Finalmente, el esfuerzo de Cauchy es, o = J"* FSFT € S(3).

2.4 Ajuste de curvas

Para la configuracion de un ensayo de traccion uniaxial, a un sélido compuesto por el material descrito en la
seccion precedente, si 1; = Ay A, es uno de los alargamientos de la seccion transversal, el esfuerzo teérico
es:

(D) = (1 = D){C, (AT — A7%23%) + 4Colre (A% — 27243%) + 22 (1 — 3k) cos®(D)] K exp(CK )}, (7)

conK=Lrx+1—-3)1,—1,1, =23+ 23+ (1;4,)72, e I, = A3 cos?(9) + A3 sin?(9) ; donde 9 = ¢
para probetas cargadas en la direccion longitudinal, y 9 = (/2 — ¢) para probetas cargadas en la direccion
circunferencial.

En virtud de lo mostrado por los experimentos, el dafio se desarrolla de distinta manera sobre las di-
recciones longitudinal (z) y circunferencial (6); hecho atribuible, a que la interaccion entre ambas familias de
fibras difiere sobre cada direccion de carga. Para incorporar dicho fenémeno, se separa el efecto del dafio
haciendo:

1-D=(1-D,)(1—Dy), 8)

donde D, y Dg, son funciones escalares independientes, para cuantificar de forma separada el dafio sobre
cada direccion, asociadas respectivamente a los parametros @, y ag, y a los umbrales, St = S(A%) y
55}’9 = S(/lteh), donde A% y A" son alargamientos que marcan la transicion entre el rango elastico e ineléstico
de deformacidn uniaxial, tal como indica la Figura 2a.

A partir de la ecuacion (8), se tienen las propiedades de dafio “efectivas” o equivalentes, @ = a, + ag,
y S = (a, S+ ap S) a7t

La identificacion del vector de parametros, & = {Cy, Cy, Cs, &, @, @, @, S, So'y}, es lograda ajustando
el valor teérico dado por ecuacion (7), a la informacion experimental o(4). Dados los datos experimentales
de esfuerzo longitudinal a,, y circunferencial gy, el procedimiento de ajuste se formula como la minimi-
zacion de la funcién de costo:

J@) =116, — a.1I* + 1G5 (A) = gp I, 9)

realizado, mediante la implementacion en lenguaje Fortran, del algoritmo de Levenberg-Marquardt [34]. En
cada caso, para un esfuerzo promedio &, la fidelidad del ajuste, entregado por las propiedades de material
identificadas, se evalia mediante el coeficiente de determinacion:

R?* =1 —{E}[o; — 6 IHE (0 — 8?7 (10)

Las curvas experimentales consideradas para el ajuste de parametros corresponden a las otorgadas por
un promedio simple — punto-a-punto sobre un mismo nivel de alargamiento — de las curvas esfuerzo-
alargamiento de ensayos individuales, asociadas a probetas de un mismo grupo y orientacion.

2.5 Simulacién numérica ensayo de acopado hidraulico

El problema de interés consiste en analizar una estructura en forma de disco, compuesta de los materiales
previamente caracterizados (tipo MEL y tipo CTL), al ser solicitada por condiciones de carga anélogas a las
de un ensayo de acopado hidraulico.

Se consideran las propiedades de dafio “efectivas” siguientes; para el grupo MEL, a = 0,196kPa~"/2

y S = 4,09kPa'/?, y para el grupo CTL, @ = 0,237kPa~'/2, y 5" = 5,19kPa'/?,
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La estructura, originalmente de diametro L, = 9mm y espesor t,, € impedida de desplazarse en todo
su perimetro, se encuentra solicitada sobre la cara X; = 0, por una presion cuasi-estatica — fuerza distribuida
p, actuante fuera del plano X; X, y siempre normal a la superficie de contacto, denominada “carga seguido-
ra”’; un caso particular de fuerza externa dependiente de la deformacion.

Se seleccionan los espesores promedio: t, = 2,0mm para el grupo CTL, y t, = 2,3mm para el grupo
MEL. Por la simetria geométrica y de carga presente, es suficiente estudiar un cuarto de la estructura comple-
ta, de acuerdo con lo ilustrado en la Figura 3a.

Las simulaciones numéricas contemplan una discretizacion espacial estandar, mediante 4896 elemen-
tos finitos (EF) hexaédricos de ocho nodos, con 5913 nodos en total. La malla y sus condiciones de borde se
ilustran en las Figuras 3a 'y 3b.

tmin

@) (b) ©

Figura 3: Esquema simulacion ensayo de acopado hidraulico. Estructura reducida por simetrias geométricas y de carga
en configuracion sin deformar direcciones de isotropia transversal en planta (a); malla de elementos finitos (b); configu-
racion deformada tipo, con espesor minimo de la estructura y puntos de analisis Ay B (c).

3. RESULTADOS

3.1 Curvas experimentales

Las curvas esfuerzo-alargamiento de ensayos individuales de ambos grupos (MEL y CTL), agrupadas por
direccion (z 6 6) junto a su correspondiente curva “media” (promedio + desviacion estandar muestras), se

muestran en las Figuras 4 y 5.

grupo control (CTL) - longitudinal grupo control (CTL) - circunferencial
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06-16 T 06-16 -
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g media —e— E -
o} o}
g 100 - 1 g 100 VA
B 5
= = ‘
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50 — 50 1 s
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1 1.2 1.4 1.6 1.8 2 | 1.2 1.4 1.6 1.8 2
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) (b)

Figura 4: Curvas experimentales, esfuerzo uniaxial (en kPa) versus alargamiento, grupo control (CTL). Curvas de probe-
tas individuales y curva “media”, direcciones longitudinal (a) y circunferencial (b).

grupo Melatonina (MEL) - longitudinal grupo Melatonina (MEL) - circunferencial
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Figura 5: Curvas experimentales, esfuerzo uniaxial (en kPa) versus alargamiento, grupo melatonina (MEL). Curvas de
probetas individuales y curva “media”, direcciones longitudinal (a) y circunferencial (b).

3.2 Ajuste del modelo constitutivo

Los modelos de material determinados para ambos grupos, control (CTL) y tratado con melatonina (MEL),
cuyos parametros son identificados a través del ajuste de curvas, se reportan en la Tabla 2 y se muestran gré-
ficamente, en las Figuras 6a y 6b respectivamente.

Tabla 2: Resumen de ajustes del modelo constitutivo. Constantes identificadas por grupo y agrupadas por direccion;
alargamientos de transicion al rango inelastico A, propiedades inelésticas y coeficientes de determinacion.

GRUPO ¢ C, C, Cs kAP ak a, g s s R2 R2
(deg) (kPa) (kPa) (kPa™?) (kPa™®)  (kPa'?)  (kPa'®)

MEL 35,00 11,32 27,71 0,014 0,24 1,50 1,75 0,110 0,086 3,62 4,70 0,995 0,995

CTL 48,84 14,66 29,92 0,487 0,23 1,50 1,78 0,107 0,130 3,46 6,61 0,999 0,998

Ajuste uniaxial - grupo control (CTL) Ajuste uniaxial - grupo melatonina (MEL)
200 ‘ ‘ — 200 ‘ T T
Inelastico - z Ir Inelastico - z
Inelastico - © Ea: Inelastico - ©
Experimental - - - - S /Z Experimental - - - -
150 - Elastico - ¥ 5 150 - Elastico - B

Esfuerzo de Cauchy, o [kPa]
Esfuerzo de Cauchy, o [kPa]

100 100 +
50 50
0 = 0 - E I ! !
1 1.2 1.4 1.6 1.8 2 1 1.2 1.4 1.6 1.8 2
Alargamiento, A Alargamiento, A

@ (b)
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Figura 6: Ajuste modelo constitutivo, grupo control (CTL) (a) y grupo melatonina (MEL) (b). Curvas esfuerzo uniaxial
(en kPa) versus alargamiento, direcciones longitudinal (z) y circunferencial (8). Esfuerzo experimental, teéricos elastico
e inelastico y error (en kPa) esfuerzo teérico inelastico.

3.3 Simulacién numérica ensayo de acopado hidraulico

En las Figuras 7 y 8, se muestra la evolucién — con la presion aplicada — del desplazamiento vertical y las
variables internas, sobre los puntos superior (A) e inferior (B) de la arista recta del modelo indicados en la
Figura 7a.

30 T T | \ 30 T T T T T T l
2 tmin /) . 7 25 SRS R
,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,, A RO
= 20 B / 1= 20+ 2
o o 18,0 kP , .
SR TN oaano,, EEERRRRY EUPRRLY. (< SRPTTER R & et g
o =
:5« 15 * :5 15 + -
= 10 CTL-A —x— | = 10
MEL-A ——
5L CTL-B —— | 5 MEL —— _|
MEL-B —&— CTL ——
Elastico - - - - Eléstico - - - -
0 | | | | | 1 | 0 1 | 1 1 | | 1
0 0.5 1 1.5 2 25 3 35 4 1 095 09 08 08 075 07 065 0.6
Desplazamiento vertical, uz [mm] Espesor minimo normalizado, ty,i, / to
(3 (b)

Figura 7: Simulacién ensayo de acopado hidraulico. Curvas presion (en kPa), versus desplazamiento vertical en puntos
Ay B (en mm) (a) y versus espesor minimo normalizado de la estructura (b). Modelos constitutivos ajustados a grupos
melatonina (MEL) y control (CTL). Casos elésticos e inel&sticos.
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Figura 8: Simulacion ensayo de acopado hidraulico. Curvas presién (en kPa), versus tasa de liberacidn de energia por
dafio (en kPa) (a) y versus dafio (b), en punto A. Modelos constitutivos ajustados a grupos melatonina (MEL) y control
(CTL). Casos elasticos e inelasticos.

4. DISCUSION

4.1 Respuesta modelo constitutivo
Las curvas esfuerzo-alargamiento de cada grupo, control (CTL) y tratado con melatonina (MEL), sobre las
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direcciones longitudinal y circunferencial y para un rango de analisis, 1 < A < 2, se muestran en la Figura 6.

Con respecto a las curvas de ensayos individuales, los mayores esfuerzos se obtienen en el grupo con-
trol (CTL), donde tres (de cinco) muestras en la direccion circunferencial y dos (de cuatro) en la direccion
circunferencial, superan los 200kPa. Por otra parte, el grupo MEL muestra menores esfuerzos (por debajo de
150 kPa) en ambas direcciones. Lo anterior significa que el tratamiento con melatonina reduce la rigidez de
la arteria. En efecto, a partir de las Figuras 4 y 5, se encuentran diferencias significativas entre grupos, en la
mediana del esfuerzo uniaxial circunferencial de las curvas individuales. Para el grupo MEL, Mann-Whitney
U=16.7104> U.{54} = 16 (0,10 < p < 0,20), andlisis de dos colas.

Por otra parte, las curvas ajustadas a la informacion experimental promedio, indicadas la Figura 6, per-
miten capturar el efecto de la disposicion preferencial de las fibras de colageno en el vaso, i.e. la influencia
del angulo ¢, sobre la rigidez relativa — longitudinal versus circunferencial — del tejido.

En el grupo MEL, dado que ¢/45deg = 0,78, se tiene una mayor rigidez en traccion longitudinal. Por
ejemplo, para un alargamiento 4 = 1.50, se obtiene un esfuerzo o, ~ 45kPa, un 50% superior al esfuerzo
circunferencial, oy ~ 30kPa. En contraste, dado que en el grupo control (CTL), ¢ /45deg = 1.09, se obtiene
una mayor rigidez circunferencial; idem alargamiento se asocia a un esfuerzo, o, ~ 38kPa en la direccion
longitudinal, aproximadamente un 10% inferior al esfuerzo en la direccion circunferencial, oy ~ 42kPa.

4.2 Simulacion numérica ensayo de acopado hidréaulico

Con respecto a la simulacién numérica del ensayo de acopado hidraulico, las curvas de la Figura 7 muestran
las discrepancias en el espesor minimo normalizado de la estructura, entre ambos grupos (CTL y MEL), de-
bidas a diferencias en el desplazamiento vertical del punto inferior (B); reflejando la dependencia de éste con
las propiedades mecénicas del material para una presion superior a 5kPa. En particular, el grupo MEL es més
flexible que el grupo CTL, reafirmando un posible efecto del fArmaco en las propiedades mecénicas.

En relacion a la respuesta inelastica del material, las Figuras 7 y 8 muestran el efecto del dafio con res-
pecto al caso elastico, como un aumento en el desplazamiento vertical y en la tasa de liberacién de energia,
con respecto al caso elastico; ambos efectos consecuencia de a un aumento en la deformacion.

Con respecto a la respuesta del ensayo, en la Figura 8 se aprecia la evolucion del dafio y de la tasa de li-
beracién de energia, sobre la arista de interés (punto A). Las simulaciones predicen una intensidad de la pre-
sion para el inicio de dafio, 22,0kPa para el grupo CTL, y 18,0kPa para el grupo MEL; asociados respecti-
vamente, a los espesores minimos de la pared, 1,32mm (CTL) y 1,61mm (MEL), correspondientes a un 66%
y un 70% del espesor inicial, respectivamente.

A modo referencial, la presion arterial media de los corderos es ~11kPa (~80mmHg) [40]. Ademas, la
presion intravascular (diastolica~sistélica) del ser humano es aproximadamente, 12 ~ 16kPa (90 ~
120mmHg), y el umbral para una crisis de hipertension, 16 ~ 24kPa (120 ~ 180mmHg) [35]; por lo cual
los valores entregados por las simulaciones son compatibles — i.e. comparten orden de magnitud — con un
escenario de crisis de hipertension mixta en humanos, validando la composicion multiplicativa del dafio, pro-
puesta en Ecuacion (8).

Finalmente, el tratamiento con melatonina disminuye la rigidez y mejora la capacidad elstica de la aor-
ta torécica de corderos, en concordancia con estudios [42- 45] que reportan este efecto en otras arterias ani-
males, corroborando nuestros resultados. Esto podria ser de utilidad en casos de problemas cardiovasculares
que cursen con aumentos de la rigidez arterial, como la hipertension sistémica. Ademas, este efecto se suma-
ria al efecto hipotensor que se le ha descrito a melatonina en animales y en seres humanos [37, 41].

5. CONCLUSIONES

En este trabajo, se ha investigado el comportamiento mecanico de aortas recolectadas desde corderos hipdxi-
cos, mediante un modelo de material hiperelastico con dos direcciones de isotropia transversal y un modelo
de dafio isotropo, evaludndose una posible alteracion por el tratamiento con melatonina.

Nuestros hallazgos, muestran que la melatonina genera un efecto en las propiedades biomecanicas de la
aorta toracica, marcada por una disminucion de la rigidez y por diferencias en las direcciones de isotropia --
disminucion del angulo de disposicion de las fibras de colageno; lo Gltimo verificable mediante medicion
directa (histoldgica) de este parametro, tal como se ha realizado, por ejemplo, en [36].

Finalmente, se ha evaluado el desempefio de los modelos de material determinados, en una simulacién
mediante elementos finitos, del ensayo de acopado hidraulico; lograndose predecir espesores y presiones aso-
ciadas al inicio del dafio, las tltimas compatibles con un escenario de crisis de hipertension mixta.
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