Aplicacion de la mecanica de fluidos v la simulacion: tracto
urinario v catéteres ureterales

1. Fisiologia del uréter y efectos del stent

La anatomia y fisiologia del sistema urinario, en concreto el transporte de la orina desde
el rifion hasta la vejiga a través de uréter, estd ampliamente estudiado en el mundo de la
medicina. Sin embargo, en este capitulo se analizard el comportamiento, tanto de un
solido como de un fluido, basandonos en la Mecanica de los Medios Continuos. Esta
rama de la Fisica estudia el comportamiento de cualquier cuerpo como un conjunto de
particulas infinitamente pequefias sin tener en cuenta las discontinuidades [1], es decir,
sin tener en cuenta el aspecto atomico de la materia. Dentro de esta rama el estudio de
los fluidos se realiza mediante la Mecanica de Fluidos, ciencia que estudia 3 factores
claves: 1) el transporte y el movimiento del fluido, 2) las fuerzas que generan ese
movimiento y 3) las interacciones con el medio que rodea al fluido estudiado.

Un fluido en movimiento a lo largo de una tuberia (por ejemplo, la orina a través del
uréter) con un rango de presiones y velocidades similares a los que se dan en el tracto
urinario puede considerarse como un fluido incompresible, Newtoniano y en régimen
laminar [2]. El movimiento del fluido viene definido por un perfil de velocidades
caracteristico en forma de parabola, (valores maximos en el centro de la luz). La forma
parabolica tiene su causa principal en los esfuerzos cortantes en el fluido y en el
contacto con una superficie de frontera (zona de contacto entre la orina y uréter). La
velocidad de un fluido que estd en contacto con una superficie frontera debe ser igual a
la velocidad de la superficie [3, 4], en general nula. Esta condicion fundamental genera
un fenémeno conocido como capa limite (Figura 1) definido como la zona en donde la
velocidad del fluido varia entre cero y el 99% de su valor maximo [4]. En ciertas
ocasiones, dependientes de la geometria, la capa limite se separa de la superficie de
contacto (Figura 2), esta separacion provoca turbulencias que generan zonas con bajas
presiones y recirculaciones de fluidos.

Perfiles de velocidad

PAN

> 00
~ 0%
:F Capalimite
—_—>
— Linea de Velc;lculjad maxima del 100 %
_L uido
—_—
_L Capa limite
—_—
P — ~, 0%

Figura 1. Creacion de la Capa limite en el interior de un ureter (linea discontinua). La velocidad de la orina
(representada por las flechas), en las zonas donde la capa limite tiene influencia, varia de 0 al 99% de su valor
maximo, dandose el maximo de velocidad (100%) en la luz central del uréter.



Figura 2. Desprendimiento de la Capa limite (inicio de la linea punteada): cuando la capa limite no puede
seguir una geometria concreta (pared del uréter o un calculo) se separa y provoca una zona de depresion o
vacio, provocando recirculaciones de orina.

Los principios basicos para el estudio del movimiento de un fluido a través de una tuberia son: 1) el principio
de conservacion de la masa, usualmente conocido como ecuacion de continuidad [4], y 2) el principio de
Bernoulli que introduce la conservacion de la energia total, divididas en energia cinética, energia de presion y
energia potencial [4]. Ambos principios se explican graficamente en la

Figura 3, respectivamente, utilizando ejemplos practicos del sistema urologico.
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Figura 3. Principios basicos de la Mecanica de Fluidos: a) Ecuacién de Continuidad: masa que entra en el
uréter igual a la que sale, implica que la cantidad de orina es constante; b) Principio de Bernoulli: energia del
fluido igual en dos secciones cualquiera del uréter, implica que la relacion entre velocidad, presion y cota debe

mantenerse constante.

Continuando con el ejemplo del uréter, se pueden encontrar zonas con diferente seccion
(diferente didmetro de la luz del uréter). En estos casos, para analizar qué ocurre se



parte de una tuberia rigida por la que circula un fluido con movimiento laminar (todas
las particulas de la orina moviéndose de forma ordenada), sin friccion entre las
particulas de fluido y la tuberia y con caudal constante. Estas condiciones ideales,
necesarias para una simulacion simple, pueden no llegar a darse en un sistema urologico
real.

Con este punto de partida, al aumentar la luz del uréter, el comportamiento tedrico
segun la ecuacion de continuidad debe ser una disminucion de la velocidad de la orina.
Ademas, esta disminucion de velocidad provoca que haya un aumento de presion para
cumplir el principio de Bernoulli, pudiendo asi mantener la energia constante del
sistema. Del mismo modo, aplicando este razonamiento, al disminuir la luz del uréter
aumentard la velocidad de la orina y disminuira de presion.

A continuacion, haremos una descripcion del comportamiento de la orina en los
siguientes escenarios: un uréter sin patologias con peristalsis, un uréter obstruido y un
uréter con stent.

Peristalsis

El bolus urinario que forma la onda peristaltica es el sistema encargado de transportar la
orina desde la pelvis renal hasta la vejiga. El movimiento de dilataciones y
contracciones que produce la peristalsis en el uréter hace que se generen unas
variaciones en las secciones que propician el flujo de orina. Se distinguen 3 zonas, la
primera zona es la que tiene la mayor seccion de la onda, las otras dos zonas tienen
seccion casi nula, por tanto, en principio podemos decir que en una onda peristaltica
existen 3 zonas de presiones, 2 de bajas presiones en los extremos del bolus y una de
mayor presion en la zona mas dilatada. Cuando un fluido se mueve de forma libre su
movimiento siempre es de zonas de alta presion a zonas de baja presion, no obstante, el
transporte de orina mediante peristalsis no es libre, es el uréter el que obliga a la orina a
moverse de una determinada manera. El empuje que realiza el uréter hace que la zona
de bajas presiones mas cercana al rifion desaparezca aumentando su presion hasta el
valor méaximo. Por lo tanto, el movimiento de orina mediante peristalsis se produce
principalmente por el empuje y succion que producen las paredes del uréter (Figura 5),
ademas la forma de la onda peristaltica propicia una distribucion de presiones que
favorece en cierta medida el flujo de orina.
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Figura 4. Creacion de la onda peristaltica con el movimiento (indicado por las flechas) de las paredes del
uréter, que genera una zona de alta presion en la cola de la onda y otra zona de baja presion en la cabeza.



Uréter obstruido

Diversas patologias como un célculo renal o un tumor pueden provocar una obstruccion
del uréter. Esta obstruccion sera mas o menos importante en funcion de la reduccion del
area que provoque y de la forma que tenga. Como se ha mencionado antes, al reducir la
seccion se produce un aumento de la velocidad del fluido que conlleva una disminucion
en la presion. No obstante, este caso es algo diferente al anterior y hay tres factores
relevantes a tener en cuenta. En primer lugar, la zona de la obstruccion ha agotado al
uréter que pierde su capacidad de peristalsis, haciendo que el fluido se desplace de
forma libre. En segundo lugar, la friccion del fluido con las paredes del uréter, que
implica una pérdida de carga y da lugar tanto al desarrollo de la capa limite como a su
posible desprendimiento. Por Ultimo, el cdlculo ureteral en el seno del fluido, que
interrumpird el flujo normal y podré crear una zona de remanso en donde se acumulara
fluido (Figura 5).

Una vez considerados todos los factores del andlisis se desprende que en una
obstruccidon nos podemos encontrar con dos zonas muy diferentes, la zona anterior a la
obstruccion y la posterior. La zona anterior se caracteriza por ser una zona de remanso,
eso quiere decir que hay lineas de corrientes que mueren en la obstruccion y el fluido se
acumulard provocando un aumento de la presion estatica. Por otra parte, en la zona
posterior se puede llegar a desprender la capa limite provocando una zona de vacio con
turbulencias y recirculacion de orina.
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Figura 5. Distribucion de las lineas de corriente. Zonas de remanso y zona de vacio

Uréter con stent

Introducir un stent en el tracto urinario como medida paliativa para determinadas
patologias provoca una serie de cambios tanto en el uréter como en el flujo de orina. En
este sentido, la pérdida del peristaltismo por agotamiento y la reduccion de la seccion
efectiva al insertar el stent son los cambios mas relevantes para el estudio. Estos
cambios provocan un flujo libre de orina, el desarrollo de una capa limite, una serie de
pérdidas de carga por rozamiento con las paredes y la modificacion de la velocidad del
flujo. Todo ello conlleva que el uréter se comporte como una tuberia con alto grado de
rozamiento en el que la orina circula por el espacio existente entre las paredes y el stent.
Como la seccion resultante una vez introducido el stent es menor, tedricamente la
velocidad deberia aumentar en gran medida (Figura 6). Este aumento se podria ver
reducido por el desarrollo de nuevas capas limites en el stent que aumentarian las
pérdidas por rozamiento. El material con el que estdn fabricados los stents intenta evitar
la creacion de capas limites de gran tamafio obteniendo como resultado que la
introduccion de un stent conlleve, en general, un fluyjo mas rapido [5]. Hay que



puntualizar que los orificios en el stent provocan pérdidas de carga que afectaran al
flujo, por lo general ralentizdndolo y creando turbulencias.
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Figura 6. Velocidades Tedricas en un uréter con stent: a) Perfiles de Velocidad en una seccion longitudinal; b)
Perfil de Velocidad en una seccidn transversal, los colores azul y rojo representan el minimo (0) y el maximo
valor de la velocidad respectivamente.

2. Simulacién computacional del tracto urinario

Los problemas de Mecénica de Fluidos como el andlisis del flujo a través del tracto
urinario pueden analizarse usando el Método de los Elementos Finitos (MEF). Este
método se utiliza para resolver problemas de Mecanica de los Medios Continuos que
impliquen la resolucion de sistemas de ecuaciones diferenciales complejos y en
dominios relativamente extensos. El método se utiliza en aquellos casos en los que no
existe una solucion analitica para todo el dominio y se busca como alternativa una
solucion numérica aproximada. Consiste en dividir el dominio en elementos de
dimension finita, generalmente mucho més pequeios que el dominio completo, y
formular el problema dentro de cada elemento finito (EF) por separado, simplificando
ademas las ecuaciones, que pasan de ser diferenciales (que no siempre admiten solucion
analitica) a algebraicas lineales (que siempre tienen solucidn). Por ultimo, se imponen
ciertas ecuaciones de acoplamiento entre los elementos para asegurar la continuidad de
la solucion del problema. Todo ello convierte el problema original en un problema
mucho mayor pero mas sencillo de resolver. El tamafio no es un inconveniente hoy dia.
Lo realmente importante es que el método ofrece la garantia de encontrar siempre una
solucion, aunque solo sea aproximada. El grado de aproximacion depende de la
densidad de la malla de elementos finitos y del grado de simplificacion de las
ecuaciones, pero, en la mayoria de los casos, conseguir un grado de aproximacion
suficiente no supone un problema con los medios informaticos actuales.

Si la geometria del tracto urinario se simplifica el problema puede resultar relativamente
sencillo de resolver. En efecto, el flujo de un fluido newtoniano a través de un conducto
cilindrico rigido es un problema muy simple que admite solucion analitica, incluso si en
el interior existe un obstaculo cilindrico rigido como ocurre con el stent. Y el stent se
puede considerar rigido con suficiente aproximacion. El problema es que, a priori, no se
puede decir lo mismo del uréter. Sus paredes estan compuestas de tejido conectivo
blando que es esencialmente elastico y de poca rigidez. Para complicar atin mas el
problema la ley constitutiva de tejido ureteral es no-lineal, es decir las deformaciones no
son proporcionales a las tensiones que soporta el tejido. Esto hace que el problema no
tenga solucion analitica incluso con una geometria tan simplificada. Por ello, para su
analisis conviene usar el MEF. En la figura 7 se muestra una malla de EF usada para
analizar el flujo a través de un uréter con stent.
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Figura 7.Malla de elementos finitos del modelo de uréter distendido tras la insercion de un stent. Arriba:
dominio fluido (orina); abajo, dominio solido (uréter).

Los problemas de Mecanica de Fluidos en los que un dominio fluido esta confinado por
un soélido flexible se denominan problemas de interaccion fluido-estructura. La presion
del fluido puede deformar el sélido cambiando su geometria (la seccion del conducto en
este caso) y lo hace en funcion de la rigidez del so6lido. Pero, por otro lado, la seccion
del conducto influye en la presion del fluido segln la ecuacion de Bernoulli, por lo que
tanto la geometria y las tensiones en el conducto como los pardmetros del flujo
dependen de la interaccion entre ambos dominios, s6lido y fluido. El problema se
complica enormemente puesto que ahora es necesario resolver un problema de
Mecanica de Fluidos en el dominio fluido y un problema de Elasticidad con grandes
deformaciones en el dominio s6lido, ademds de imponer las condiciones de interaccion
entre ambos en la interfase.

De lo anterior queda claro que es fundamental conocer el modelo mecénico constitutivo
del tejido ureteral. Este relaciona las tensiones que soporta el tejido con las
deformaciones a las que se somete. Para simular el comportamiento de tejidos blandos
es habitual el empleo de modelos hiperelasticos, siendo los méas comunes los de tipo
polinomial (neo-hookeano, Mooney-Rivlin y Yeoh entre otros) y el modelo de Ogden.
En la figura 8 se muestran los resultados de un ensayo de traccion biaxial realizado por
Rassoli et al. [36] en muestras de tejido ureteral. También se muestran las curvas de
ajuste del ensayo usando diversos modelos constitutivos. Se observa que los modelos
mas sencillos (neo-hookeano y Mooney-Rivlin) no son adecuados para ajustar el
comportamiento del tejido, mientras que los modelos de Yeoh y Ogden aproximan
bastante bien dicho comportamiento.
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Figura 8. Resultados del ensayo de traccion biaxial en una muestra de tejido ureteral obtenidos por Rassoli et
al. [36]. La carga se aplica en direccion circunferencial y longitudinal, pero la deformaciéon que se muestra
corresponde al alargamiento en direccion circunferencial. También se muestra el ajuste de los puntos tension-
deformacion mediante diversos modelos hiperelasticos.

Los modelos hiperelésticos usados para ajustar los ensayos experimentales de la figura
8 son isOtropos y por tanto apropiados Unicamente para materiales en los que las
propiedades mecanicas son iguales en todas las direcciones. No obstante, los propios
experimentos de Rassoli et al. [36] pusieron de manifiesto la anisotropia del tejido
ureteral, que se manifiesta en una dependencia de la respuesta tension-deformaciéon con
la direccion. En los ensayos de la figura 8 se aplico una carga biaxial en direcciones
longitudinal y circunferencial, pero en dicha figura solo se muestra la deformacion en
direccion circunferencial. La anisotropia del tejido hace que las deformaciones
longitudinales sean distintas y es consecuencia del caracter fibrado del mismo. Por
tanto, las curvas de ajuste serian distintas para la otra direccion, lo cual no es coherente
con la propia formulacion del modelo isétropo, que exige que el comportamiento sea el
mismo en todas las direcciones. El ajuste de modelos iso6tropos como los de la figura 8
implica pues una simplificacion importante cuya validez debe ser analizada con cautela.

En puridad debe adoptarse una formulacion anisotropa para describir el comportamiento
mecanico del tejido ureteral. Pero dicha formulacion es mucho mas compleja, por la
complejidad intrinseca de las ecuaciones y porque exige conocer a priori las direcciones
principales del tejido, en este caso la direccion de las fibras de coldgeno. Respecto a las
ecuaciones hay que decir que existen modelos hiperelasticos anisétropos como el de
Fung [37] que incluso fue usado por Rassoli et al. [36] para ajustar sus resultados
experimentales. Los principales inconvenientes de este modelo son el gran numero de
constantes que implica y los problemas numéricos que se derivan de su uso en un
modelo de EF. Pero con todo ello, el problema mas importante es el de conocer la
orientacion de las fibras a priori, dado que dicha orientacion es muy variable y diferente
para las distintas capas de la pared ureteral. Queda claro de lo anterior lo conveniente
que resulta suponer isotropo el comportamiento del tejido si se quiere simplificar el
problema.

Implementando el modelo hiperelastico de Ogden para el tejido ureteral se simuld el
flujo del orina durante un pico de diuresis considerando la interaccion fluido-estructura.
En esta simulacion se impusieron la presion intraabdominal (532Pa) que actua sobre la



pared exterior del uréter, asi como las presiones del fluido en la unién ureteropélvica
(667 Pa) y en la union vesicoureteral (266Pa), estas tltimas medidas experimentalmente
en cerdos [38]. Con el MEF se obtuvo la distribucion de presiones en el fluido y el
perfil de velocidades mostrado en las figuras 9 y 10 respectivamente. En ellas se
observa que el flujo es similar al que tendria un fluido circulando por una tuberia
cilindrica rigida con seccidon anular movido por una diferencia de presiones (compare
las figuras 10 y 6). En la figura 11 se muestra la distribuciéon de deformaciones
circunferenciales y radiales en el uréter. Estas son principalmente de compresion
(negativas) a causa de la presion intraabdominal, que es del mismo orden que la del
fluido e incluso mayor en algunos puntos del uréter. Pero lo importante de estas
deformaciones es su pequefia magnitud, mucho menor que la habitual en tejidos
blandos. De hecho, son tan pequefias que se puede suponer, sin cometer un error
apreciable, que el uréter distendido se comporta como un so6lido rigido para el rango de
presiones que soporta durante un pico de diuresis.
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Figura 9. Distribucion de presiones en el dominio fluido obtenida mediante el MEF durante un pico de diuresis
en un uréter con stent.
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Figura 10. Distribucion de velocidades de la orina en una seccién del uréter obtenida mediante el MEF durante
un pico de diuresis en un uréter con stent.

El resultado anterior es muy importante por cuanto simplifica enormemente el
problema. En efecto, esto hace que no sea necesario considerar la interaccion fluido-
estructura. En otras palabras, el problema de Mecanica de Fluidos y el problema de
Elasticidad estan desacoplados. Y como consecuencia, no es necesario considerar la
anisotropia del tejido, al menos en cuanto al efecto que pueda tener sobre el flujo de
orina, pues sera despreciable.
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Figura 11. Distribucion de deformaciones circunferenciales (arriba) y radiales (abajo) en el uréter distendido
por la introduccion de un stent obtenida mediante el MEF durante un pico de diuresis.

Este resultado permite simplificar el estudio del flujo de orina a través del tracto
urinario, pero conviene indicar las limitaciones que presenta el modelo para tenerlas en
cuenta en otros modelos de EF que se puedan desarrollar a partir de aqui. En primer
lugar, hay que decir que la geometria del uréter es muy compleja, pues en su pared
interior presenta unas invaginaciones que no se han tenido en cuenta aqui (figura 7).
Ademas, el uréter no es un conducto cilindrico, pues presenta una cierta curvatura
variable a lo largo de su longitud. La geometria del stent también se ha simplificado
enormemente. Otras patologias como la presencia de un calculo ureteral complica
también la geometria a analizar. En este caso concreto habria que analizar también si el
cambio en la distribucion de presiones del fluido que genera el calculo puede provocar
deformaciones mas importantes en el tejido, que hagan necesario considerar de nuevo la
interaccion fluido-estructura. Pero por encima de todas estas simplificaciones se
encuentra la de considerar que el uréter esta lleno de fluido, lo que puede ocurrir en
contadas ocasiones, como por ejemplo en un pico de diuresis. En otras situaciones el
uréter solo estd parcialmente lleno de fluido. En ese caso es necesario resolver un
problema de flujo bifasico, que es uno de los problemas mas complejos dentro de la
Mecanica de Fluidos y que constituye un auténtico reto computacional.

3. Otras tecnologias para la simulacién urolégica

En urologia, como en otras especialidades clinicas, existen ciertas aplicaciones con
necesidades especificas que requieren de otro tipo de modelos de simulacion, que no
estén basados en sistemas computacionales. En este caso, principalmente se persigue
una interaccion fisica con el 6rgano o sistema anatomico en cuestion para cumplir con
diferentes objetivos: probar nuevo instrumental quirtrgico [6], analizar el
comportamiento de implantes y protesis [7] o simplemente disponer de modelos



formativos alternativos al animal y el cadaver [8]. Generalmente, el término simulacion
estd intimamente relacionado con el entrenamiento de destrezas y existen multitud de
sistemas (virtuales, fisicos e hibridos) que han sido disefiados y validados para todo tipo
de procedimientos uroldgicos [9]. Sin embargo, en esta seccidn nos centraremos en el
resto de aplicaciones, intentando analizar el uso de estas tecnologias alternativas en el
disefio y validacion de catéteres ureterales.

Para generar estos modelos sintéticos se pueden utilizar diferentes métodos, siendo los
mas utilizados hasta el auge de la impresion 3D, la fabricacidon sustractiva y la colada.
La fabricacién sustractiva en concreto la tecnologia de Control Numérico
Computerizado o CNC consiste en la eliminacion controlada, a escala micrométrica, de
material de un bloque pudiendo obtener piezas con formas exteriores muy complejas.
Por otro lado, la fabricacion por colada necesita un molde, generado anteriormente
mediante CNC u otra tecnologia sustractiva, y un determinado material, del que sera el
objeto a fabricar, en estado liquido. Este tipo de fabricacion simplemente consiste en
rellenar el molde con ese material liquido y esperar a que solidifique obteniendo una
pieza. Mediante estas técnicas de fabricacion se pueden obtener modelos de simulacion
muy precisos [10]. Algunos ejemplos: ETXY-URO Adam Simulator (Ilustracion la),
Uro-scopic trainer (Ilustracion 1b), AC6/4 urological phantom (Ilustracion 1c¢).

Ilustracion 1. a) ETXY-URO Adam Simulator; b) Uro-scopic trainer; ¢) AC6/4 urological phantom

Por otro lado, la revolucion que estd surgiendo en las técnicas de fabricacion aditivas,
entendiéndolas como cualquier tecnologia que permita la creacion de un objeto
mediante la incorporacion progresiva de material base, estan abriendo un nuevo abanico
de posibilidades en el dmbito de la simulacion urologica. Las técnicas FDM (Fused
Deposition Modeling) y SLA (Stereolithography) de impresiéon 3D son las que mas
repercusion estan teniendo en el mundo de la medicina. Tanto la deposicion de plastico
fundido (FDM) como el curado de una resina (SLA) capa a capa permiten crear: (1)
moldes basados en CT/MRI para la fabricacion mediante colada [11, 12], (2) 6rganos
sintéticos personalizados mediante CT/MRI para uso en formacion [13] o en
planificacion de operaciones complejas [Knoedler 2015, Silberstein_2014].

Sin embargo, la aplicacion de las impresoras 3D puede ampliarse al trabajo con material
organico, mediante una serie de adaptaciones. Este tipo de dispositivos se han
denominado Bio-impresoras, y permiten crear tejidos tanto en 2D como en 3D [14-16].
Esta actualizacion permite desde la creacion de scaffolds para la posterior adhesion de
lineas celulares [17] hasta imprimir tejidos vascularizados [18, 19]. Actualmente los
investigadores estan centrando sus esfuerzos en intentar crear o6rganos completos y



totalmente funcionales, uno de los primeros avances se obtuvo con la bio-impresion de
tejido de un rifion [20, 21].

Finalmente, volviendo a los 6rganos sintéticos, es importante resumir las caracteristicas
fisicas que deben introducirse en los modelos de simulacion para que sean utiles en sus
diferentes aplicaciones urologicas. En primer lugar, las propiedades mecénicas que se
definen como el conjunto de caracteristicas (resistencia, elasticidad, dureza, etc...) que
describen de forma exacta el comportamiento del s6lido cuando es sometido a diferentes
esfuerzos. Es necesario conseguir unas propiedades mecanicas similares a las que tienen
los 6rganos reales para poder conseguir medios de simulacion que preparen al cirujano
de la forma mas real posible [22, 23]. Por otro lado, en funcién del tipo de aplicacién
del simulador que se quiera obtener existen otras propiedades que pueden ser
necesarias, donde quizas las mas importantes sean: 1) las propiedades acusticas, como la
transmitancia o la reflexion, que estudian el comportamiento de los materiales ante el
contacto con ondas sonoras, y mediante su correcta utilizacion se puede realizar
diagnodsticos, cirugia asistida, etc. utilizando equipos de ecografia [24]; 2) la
radioopacidad, que es la capacidad que tiene un determinado material para impedir que
los rayos X penetren, es la propiedad utilizada para la obtencion de imdgenes mediante
TAC [25, 26]; 3) la radiodensidad, capacidad de un material para atenuar rayos X, es el
parametro que hay que controlar para poder diagnosticar por RMN [27].

4. Limitaciones y tendencias futuras

Actualmente, los esfuerzos de investigacion en mecanica de fluidos en el ambito médico
se centran en el sistema cardiovascular [28, 29]. Sin embargo, el andlisis del tracto
urinario también es un campo activo en el que se estan desarrollando modelos de
diferentes estructuras anatomicas [30] y protesis [31, 32].

En general, la simulacion computacional de elementos finitos y fluidos bioldgicos tiene
como principales retos técnicos: 1) la recreacion de geometrias complejas en los
modelos; 2) la optimizacidén y automatizacion del mallado; 3) la generalizacién de
resultados concretos; 4) la simulacion eficiente de flujos monofésicos y bifasicos y 5) la
simulacion de fluidos no Newtonianos.

Analizaremos cada una de estas limitaciones y revisaremos las lineas de trabajo que
intentan solventarlas. En primer lugar, cuando se intentan recrear drganos o sistemas
anatoémicos con geometrias complejas, tanto la adquisicion del modelo (escaneo 3D o
CT/RMN) como su posterior segmentacion y refinamiento para usarla como entrada en
la simulacion, requieren de la intervencion de un experto y largos tiempos de procesado.
En este caso, los investigadores estan intentando optimizar la adquisicion y automatizar
la segmentacion y el postprocesado de las imagenes resultantes [33]. Otro aspecto
intimamente ligado al primero, es el mallado de las geometrias que cuando se realiza de
forma incorrecta genera puntos singulares. Estos puntos singulares deben evitarse ya
que generalmente tienden a hacer divergente el modelo computacional, es decir, hacen
que la simulacién no sea capaz de encontrar soluciones. Por este motivo, generalmente
las simulaciones computacionales suelen comenzar usando mallados simples y van
introduciendo complejidad conforme comprueban que el modelo computacional
consigue soluciones con los modelos simples iniciales [34]. Por otro lado, es importante
resefar que las simulaciones computacionales s6lo resuelven el modelo computacional
en base a unos determinados datos de entrada. Esto significa que en la mayoria de
ocasiones no es sencillo extraer relaciones cualitativas generales de los valores



cuantitativos obtenidos en una determinada simulacion. Esto, afiadido a los errores en
ocasiones desconocidos, hace que sea dificil generalizar conclusiones con los datos
especificos de una determinada simulacién.

En otro orden de estudios, los flujos bifdsicos (aquellos que estdn compuestos por un
fluido en dos fases diferentes, liquido y gas) precisan simulaciones de mayor
complejidad, con una caracterizacion mas exacta de las propiedades de cada fase. Por
otro lado, los fluidos no Newtonianos (como podria ser la sangre, que no tiene
viscosidad constante) necesitan definir exactamente la variacion de la viscosidad en los
rangos de presion y temperatura de trabajo [35].

Tras revisar las limitaciones existentes en los modelos computacionales, es necesario
realizar un anélisis similar con los 6rganos sintéticos (Phantom). La limitacion mas
relevante de estos organos esta relacionada con el material con el que estan fabricados.
Conseguir un material con un comportamiento concreto que simule un determinado
tejido depende en gran manera del conocimiento previo (caracterizacion biomecénica
del tejido) que se posea. La realizacion de diferentes tipos de pruebas, sean in-vivo
(tejido vivo en organismo vivo) o ex-vivo (tejido extraido de organismo), nos permite
ampliar el conocimiento sobre determinadas propiedades fisicas de un tejido. Cuanto
mejor se conozca el conjunto de las propiedades fisicas de un tejido vivo mejor sera el
material que simule su comportamiento, y por extension mejor sera el simulador fisico
que se obtenga.

En general el avance en las diferentes areas de simulacion estd provocando que tanto las
simulaciones mediante elementos finitos, como los simuladores fisicos fabricados
mediante métodos tradicionales o impresion 3D, sean cada vez mas realistas, precisos y
aplicables en aplicaciones urologicas.

Referencias

1. Olivella, X.0. and C.A. de Saracibar Bosch, Mecadnica de medios continuos
para ingenieros2002: Universidad Politécnica de Catalufia.

2. Vahidi, B. and N. Fatouraee, A biomechanical simulation of ureteral flow during

peristalsis using intraluminal morphometric data. Journal of Theoretical
Biology, 2012. 298: p. 42-50.

3. Mott, R.L. and C.R.C. Pedraza, Mecdnica de fluidos aplicadal996: McGraw-
Hill Espana.

4. Mott, R.L. and J.E. Brito, Mecdnica de fluidos2006: Pearson Educacion.

Kim, H.H., et al., Numerical analysis of the urine flow in a stented ureter with

no peristalsis. Biomed Mater Eng, 2015. 26 Suppl 1: p. S215-23.

6. R. Opik, et al. Development of high fidelity liver and kidney phantom organs for
use with robotic surgical systems. in Biomedical Robotics and Biomechatronics
(BioRob), 2012 4th IEEE RAS & EMBS International Conference on. 2012.

7. Na, H.K., et al., Evaluation of the anti-migration effect of barbed prostatic
stents: in vitro study in urethra-mimicking bovine pericardium phantoms.
Cardiovasc Intervent Radiol, 2013. 36(1): p. 229-36.

9]

8. Laird, A., et al., 4 novel bovine model for training urological surgeons in
laparoscopic radical nephrectomy. J Endourol, 2011. 25(8): p. 1377-83.
9. Brewin, J., K. Ahmed, and B. Challacombe, An update and review of simulation

in urological training. International Journal of Surgery, 2014. 12(2): p. 103-108.



10.

11.

12.

13.

14.

15.

16.

17.

18.

19.

20.

21.

22.

23.

24.

25.

26.

27.

28.

Hu, W.-G., et al., Ureteroscopy and cystoscopy training: comparison between
transparent and non-transparent simulators. BMC Medical Education, 2015.
15(1): p. 1-9.

Stone, L., Kidney cancer: A model for the masses{mdash]3D printing of kidney
tumours. Nat Rev Urol, 2014. 11(8): p. 428-428.

Turney, B.W., 4 New Model with an Anatomically Accurate Human Renal
Collecting System for Training in Fluoroscopy-Guided Percutaneous
Nephrolithotomy Access. Journal of Endourology, 2014. 28(3): p. 360-363.
Cheung, C.L., et al., Use of 3-Dimensional Printing Technology and Silicone
Modeling in Surgical Simulation: Development and Face Validation in Pediatric
Laparoscopic Pyeloplasty. Journal of Surgical Education, 2014. 71(5): p. 762-
767.

Mironov, V., Toward Human Organ Printing: Charleston Bioprinting
Symposium. ASAIO Journal, 2006. 52(6): p. €27-e30.

Fullhase, C., et al., A novel hybrid printing system for the generation of
organized bladder tissue. The Journal of Urology, 2009. 181(4): p. 282-283.
Rimann, M., et al., Standardized 3D Bioprinting of Soft Tissue Models with
Human Primary Cells. Journal of Laboratory Automation, 2015.

Rasperini, G., et al., 3D-printed Bioresorbable Scaffold for Periodontal Repair.
Journal of Dental Research, 2015. 94(9 suppl): p. 153S-157S.

Kucukgul, C., et al., 3D bioprinting of biomimetic aortic vascular constructs
with self-supporting cells. Biotechnology and Bioengineering, 2015. 112(4): p.
811-821.

Barabaschi, G.D.G., et al., Engineering Pre-vascularized Scaffolds for Bone
Regeneration, in Engineering Mineralized and Load Bearing Tissues, E.L.
Bertassoni and G.P. Coelho, Editors. 2015, Springer International Publishing:
Cham. p. 79-94.

Montserrat, N., E. Garreta, and J.C. Izpisua Belmonte, Regenerative strategies
for kidney engineering. FEBS Journal, 2016: p. n/a-n/a.

Murphy, S.V. and A. Atala, 3D bioprinting of tissues and organs. Nat Biotech,
2014. 32(8): p. 773-785.

Basdogan, C., Dynamic Material Properties of Human and Animal Livers, in
Soft Tissue Biomechanical Modeling for Computer Assisted Surgery, Y. Payan,
Editor 2012, Springer Berlin Heidelberg: Berlin, Heidelberg. p. 229-241.
Brunon, A., K. Bruyére-Garnier, and M. Coret, Mechanical characterization of
liver capsule through uniaxial quasi-static tensile tests until failure. Journal of
Biomechanics, 2010. 43(11): p. 2221-2227.

Morrow, D.S., J.A. Cupp, and J.S. Broder, Versatile, Reusable, and Inexpensive
Ultrasound Phantom Procedural Trainers. Journal of Ultrasound in Medicine,
2016.

Geraldelli, W., A. Tomal, and M.E. Poletti, Characterization of Tissue-
Equivalent Materials Through Measurements of the Linear Attenuation
Coefficient and Scattering Profiles Obtained With Polyenergetic Beams. IEEE
Transactions on Nuclear Science, 2013. 60(2): p. 566-571.

Tanir, A., M. Ketenci, and M. Boliikkdemir, Usage of attenuation coeffcients of
some tissue-equivalent materials. Turkish Journal of Physics, 2015. 39: p. 69-74.
Homolka, P., A. Gahleitner, and R. Nowotny, Temperature dependence of HU
values for various water equivalent phantom materials. Physics in Medicine and
Biology, 2002. 47(16): p. 2917.

De Vita, F., M.D. Tullio, and R. Verzicco, Numerical simulation of the non-



29.

30.

31.

32.

33.

34.

35.

36.

37.

38.

Newtonian blood flow through a mechanical aortic valve. Theoretical and
Computational Fluid Dynamics, 2016. 30(1): p. 129-138.

Flamini, V., A. DeAnda, and B.E. Griffith, Immersed boundary-finite element
model of fluid—structure interaction in the aortic root. Theoretical and
Computational Fluid Dynamics, 2015. 30(1): p. 139-164.

Wu, Y., et al., Creation of the digital three-dimensional model of the prostate
and its adjacent structures based on Chinese visible human. Surgical and
Radiologic Anatomy, 2010. 32(7): p. 629-635.

del Junco, M., et al., Development and Initial Porcine and Cadaver Experience
with Three-Dimensional Printing of Endoscopic and Laparoscopic Equipment.
Journal of Endourology, 2015. 29(1): p. 58-62.

Soria, F., et al., Preliminary Assessment of a New Antireflux Ureteral Stent
Design in Swine Model. Urology, 2015. 86(2): p. 417-422.

Yeghiazaryan, V. and 1.D. Voiculescu. Automated 3D renal segmentation based
on image partitioning. 2016.

Lotfi, A., A. Simmons, and T. Barber, Evaluation of Different Meshing
Techniques for the Case of a Stented Artery. Journal of Biomechanical
Engineering, 2016. 138(3): p. 031005-031005.

Al-Azawy, M.G., A. Turan, and A. Revell, Investigating the impact of non-
Newtonian blood models within a heart pump. International Journal for
Numerical Methods in Biomedical Engineering, 2016: p. n/a-n/a.

Rassoli, A., Shafigh, M., Seddighi, A., Seddighi, A., Daneshparvar, H.,
Fatouraee N., Biaxial mechanical properties of human ureter under tension.
Urology Journal, 2014. 11 (3): p. 1678-1686.

Fung, Y.C., Fronek, K., Patitucci, P., Pseudoelasticity of arteries and the choice
of its mathematical expression. The American Journal of Physiology, 1979. 237
(5): p. H620-H631.

Gomez-Blanco, J., Martinez-Reina, J., Cruz, D., Pagador, J.B., Sanchez-
Margallo, F.M., Soria, F., Fluid structural analysis of urine flow in a stented
ureter. Computational and Mathematical Methods in Medicine, 2016. Article ID
5710798, 7 pages.



