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Tejidos Blandos



Trabajo Practico N°6

Correspondiente al estudio y caracterizacion de las propiedades de tejidos
blandos, concretamente, conductos bioldégicos como las arterias.

El TP es un trabajo conjunto entre Biomecanica y Fisiologia Cuantitativa, que
exigira la entrega de un informe.

Los alumnos que no cursen Biomecdnica deberan realizar solo el cuestionario
asociado al modulo, con preguntas referidas al abordaje in-vivo, los
resultados obtenidos para datos de oveja, o un analisis que compare dichos
resultados con el desarrollo esperado.

La fecha de apertura del cuestionario sera el jueves 21/05 y cerrara el martes
02/06, 23:59hs.

La entrega del informe cerrara el martes 2 de junio a las 23:59 hs. La defensa
oral se pactara para la semana siguiente.



Materiales elasticos lineales:

o= F5-¢€

El valor es constante cuando se cumple la
teoria clasica de la elasticidad

1- Materiales dentro del limite elastico &
(que no adquieran deformacion Stress Creep
permanente). (tension) (deformacion)

2- Inextensibles.

3- Homogéneos
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Tejidos biologicos:




Tejidos biologicos:

og=FE(o)-e

Donde E es el Modulo de Young




Tejidos biologicos:

og=FE(o)-e

Donde E es el Modulo de Young

Materiales viscoelasticos:
Tienen propiedades tanto elasticas como
viscosas ante deformaciones.

Fibras de colageno, musculo liso y elastina en
una muestra histolégica de aorta humana.
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Modelos mecanicos de viscoelasticidad

t t t 1 1. Modelo de Maxwell.

|- |- - - - 2. Modelo de Voigt.

% % 3. Modelo de Saint Venant (también
conocido como modelo de Voigt).

4. Modelo de Kelvin (también llamado
Modelo de Maxwell modificado o
modelo de Hill).



Modelos mecanicos de viscoelasticidad

Figura 4-7. Izquierda: Relacion tension—
deformacion en un resorte de caracteristica
lineal. La pendiente de la relacion es el
modulo elastico o constante elastica

E = Ao/Ae. Derecha: Como puede
apreciarse, la longitud que alcanza el
resorte es proporcional a la carga que le es
impuesta.

Ecuacidén constitutiva para un
material viscoelastico lineal:
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Modelo de Voigt

Figura 4-8. [zquierda: Relacion tension—velocidad (o-v) en un piston, donde v=de/dt. La
pendiente de la relacion es el modulo viscoso ) = Ac/A(de/dt). Centro: Esquema del piston a
cinco instantes diferentes de igual intervalo. Derecha: Si bien la velocidad de desplazamiento del
piston es constante debido a un aumento proporcional de la fuerza aplicada, el desplazamiento
del mismo no guarda una relacion lineal con la carga aplicada.



Modelos mecanicos de viscoelasticidad

Construction of a Lissajous
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Modelos mecanicos de viscoelasticidad

Relajaciéon de Deformacion
la tension plastica
o) €
Histéresis

Variando frecuencia:

E/ _ E+]77w Modulo elastico

complejo

¢ = arctan(%) Angulo de fase

Sine Intensity

Cosine Intensity

W

Construction of a Lissajous
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Abordaje frecuencial
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Montaje
experimental




Sistema Biodinamico de Electrofuerza




—

Laser Catéter Camara para Bomba programable (piston)

Sefial de diametro Sefal de presion colocacion
(mm) (mmHg) de tubos



Laser transducer, Mitutoyo Corporation




Bomba programable, piston

™




Cateéter, Statham P23 DB transducer




Conductos elasticos




Software, Win7
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Procesamiento de
las senales del bose



Procesamiento de las senales

Filtrado de la senal Deteccién de Separacién de Calculo de E’
ciclos ciclos
- Media movil, L=20 Deteccidén de sps.resample_poly() Célculode E
- Butterworth, n=6y maximos de s o ds/dt. Célculo de n

Fc=10Hz



CalculodeFE’

Ecuacion constitutiva del modelo de Voigt

o(t) = FEe(t) + n% —> P(t)=ED() +n—

Se pide hallar los parametros del moédulo complejo de Hardung:

F'(w) = ——= = E+iwn




CalculodeFE’

Calculode E

I
o

> P(t) = ED(t)

Diametro

Regresion lineal ciclo promedios

1.00 A

0.99 A

0.98 -

0.97 4

0.96

0.95 A

0.94

0.93 4

0.92 -

—— Bucle P-D
—— Aproximacion lineal

T T T T T

0.0 0.2 0.4 0.6 0.8 1.0

Presion




CalculodeFE’

Calculo de n <« abordaje frecuencial

1. Se poseen distintos bucles:
a. Tubos sintéticos (genérico y calibrado):

i.  Nueve bucles para entradas entre 1THz y SHz, con aumentos de
0.5Hz.

b. Arteria Bovina:

i. Siete bucles para entradas entre 1Hz y 4Hz, con aumentos de
0.5Hz.



CalculodeFE’

Célculode n <« abordaje frecuencial

2. Se calcula el area para cada bucle.

x10* Bucles P(D) filtrados

Presion (Pa)

45 5 55 6 6.5 7 75 8 8.5 9
Diametro (m) %107



CalculodeFE’

Calculo de n

(mPa)

tg(Area)

180

160 -
140 |
120 |
100
80
60
40
20 |

< abordaje frecuencial

¢ Datos Experimentales
—— linear

1.5

2

2:5 3 35
Frecuencia (Hz)

4

45

5

Se calcula el area para cada bucle.

Consideramos Area o< ¢
A partir de los valores de tangente(area) por frecuencia y
se calculan los coeficientes de la regresion lineal (a 'y b).

y=axr+b



CalculodeFE’

Calculo de n

(mPa)

tg(Area)

180

160 -
140 |
120 |
100
80
60
40
20 |

< abordaje frecuencial

¢ Datos Experimentales
—— linear

1.5

2

2:5 3 35
Frecuencia (Hz)

4

45

5

Se calcula el area para cada bucle.

Consideramos Area o< ¢
A partir de los valores de tangente(area) por frecuencia, se
calculan los coeficientes de la regresion lineal (a y b).

A partir del valor de pendiente hallado, se despeja el valor
de 7] de la siguiente ecuacion:

o _ tan(¢)  2m
y—CLCU—|—b — G—T—T
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Resultados
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Abordaje in-vivo
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Senales a utilizar
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Modelo a implementar:

Presién y Didmetro vs. tiempo

Datos temporales adrticos

/ \ | T1.xls

/ P i \ 2 Sq usan los datos de presion y
™ diametro aorticos.
7 N S
[/
// \
\//
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Modelo a implementar:

Dao (mm}

Datos temporales adrticos

T1.xls

- Se usan los datos de presion y
diametro adrticos.

-> Se aprecia un comportamiento
viscoelastico.
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Modelo a implementar:

Datos temporales adrticos

T1.xlIs

- Se usan los datos de presion y
diametro adrticos.

-> Se aprecia un comportamiento
viscoelastico.

- Al ser in-vivo, posee
componentes elasticos, viscosos e
inerciales.



g

Modelo a implementar:

Datos temporales adrticos

T1.xls

- Se usan los datos de presion y
diametro adrticos.

-> Se aprecia un comportamiento
viscoelastico.

- Al ser in-vivo, posee
componentes elasticos, viscosos e
inerciales.

- El modelo de Voigt se modifica,
anadiéndose una masa en el extremo
inferior.



Procesamiento de
las senales de oveja



Procesamiento de las senales

Filtrado de la senal Deteccién de Separacién de Calculo de E’
ciclos ciclos
- Media movil, L=20 Deteccidén de sps.resample_poly() Célculode E
- Butterworth, n=6y maximos de ds/dt. Calculo de n

Fc=10Hz Calculode M



CalculodeFE’

Ecuacion constitutiva del modelo de Voigt con masa:

) ), dD 4, d’D 4,
o(t) = Be(t) + ng + M4 =2 Pa,(t) = EDg,(t) + n=—g= + M=

Se pide hallar los parametros del moédulo complejo de Hardung:

F'(w) = o) _ gy iwn + (iw)?’M = (E — w*M) + iwn

€(iw)



CalculodeFE’

Célculode E

Suponemos

n=0y M=0

> P(t) = ED(t)

Diametro

0.94 1

0.93 4

0.92 4

Regresidn lineal ciclo promedios

1 — Bucle P-D
—— Aproximacion lineal

0.0 0.2 0.4 0.6 0.8 1.0
Presion



CalculodeFE’

Calculoden <« abordaje in-vivo

1.  Se poseen distintos bucles, todos tomados a la misma frecuencia
(cardiaca).

2. Sesupone M =0 y se calcula Ppo — EDy, = N~
variando 7) desde cero hasta el valor que mejor ajuste, o
calculando la regresion:

f:"?x‘l'bn

donde f=Pyo—EDy, Y z= %



CalculodeFE’

Calculo de M:

Se sabe el valor de E y n.

dDAo _ dzDAo q
Se calcula Pao — EDygo —n—3~ = M—3= variando M desde

cero hasta el valor que mejor ajuste, o calculando la regresion:

f=Mz+ by

d*Dy,
dt?

donde f:PAo_EDAo_ndl;_tAo y &=
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Resultados




Grafico de cada paso

Pao vs. Dao

72 —— PaoC-n.dDaoC/dt-Md2DaoC/dt2 A
- Se obtuvieron los siguientes
" ; resultados para cada parametro:
(33
56, . mmHg
E =209 i
E . - mmHg-s
Hg-s?
o M =0.0002 ==
&0
58 1
56 T T T T
191 19,2 193 194 19,5 196 19,7 19,8 19,9 20,0

Dao {mm)



Grafico de cada paso

Pre
7 -------Pao
o Se obtuvieron los siguientes
70:7 PaoC-n.dDaoC/dt-Md2DaoC/dt2 4
e resultados para cada parametro:
. mmHg
E =209 e
£8 - mmHg-s
8 n=0.15 —
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M =0.0002 MO
60
58
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