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Eos, Eosinófilos 

Neu Neutrófilos 

Tcel, mTcel, Células T y de memoria 

GAG Glucosaminoglicanos 

Mon Monocitos 

PSGL-1 P-selectina 

Mac Macrófagos  

Fib Fibrinógeno 
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NOMENCLATURA 

Símbolo Descripción 

Å Unidad de longitud (1Å = 1x10-10m = 0,1nm) 

𝑃 Presión (Pa=N·m-2) 

v,V Volumen (m3), velocidad (m·s-1) 

𝑛 Número de moles 

𝑅 Constante de los gases ideales (8,314472J/°K·mol) 

T Temperatura °C, °K 

𝑎 
Constante de la ecuación de Van der Waals que representa la influencia del tamaño 
de partículas de un gas  

𝑏 
Constante de la ecuación de Van der Waals que representa la influencia de atracción 
intermolecular  

𝑃𝑇  Presión total de una sustancia (N·m-2) 

𝑃𝐴, 𝑃𝐵 Presión de una sustancia “A” y “B” (N·m-2) 

𝑃𝑖  Presión parcial de una sustancia (N·m-2) 

𝑛𝐴, 𝑛𝐵  Número de moles de una sustancia “A” y “B” 

𝑛𝑖  Número parcial de moles de una sustancia 

𝑛𝑇  Número total de moles de una sustancia 

𝑋𝑖 Fracción molar de una sustancia 

𝑋𝐴, 𝑋𝐵 Fracción molar de una sustancia “A” y “B” 

𝐸 Módulo de Young (Pa) 

𝑉(𝑟) Energía de adhesión de VDW 

𝐴𝐻 Constante de Hamaker 

𝑟 Distancia de separación entre centros 

𝐹𝐴𝑑ℎ Fuerza de adhesión (N=kg·m·s-2) 

𝐹𝑟𝑒𝑝 Fuerza de repulsión 

𝜎 Distancia finita en la que VJL entre partículas es cero y equivale a 2-1/6rmin 

𝑞1 Número de átomos por cm3 de la sustancia 1 

𝛽11 
Constante de London/Van der Waals para la interacción entre dos moléculas de la 
misma clase 

𝐴12 Constante de Hamaker para la interacción de las fases 1 y 2  

𝐴123 Constante de Hamaker para la interacción de las fases 1,2 y 3 

𝐸𝐴𝑑ℎ Energía necesaria para separar dos superficies 

𝐷0 Distancia de equilibrio de atracción entre las moléculas 

𝑐 Constante de amortiguamiento s−1 o velocidad del sonido (m·s-1) 

𝑘 Constante de rigidez (N·m-1) 

𝑘𝑒𝑞 Equivalencia de la constante de rigidez para varios componentes (N·m-1) 

𝑁 Número de enlaces o Newton; unidad de medida de fuerza (N=kg·m·s-2) 

𝛿 Cambio de longitud 

ε Deformación del elemento 

𝑤𝑛 Frecuencia natural s−1 

𝑉𝑚 Volumen molar (m3) 

𝑃0
𝑘  Presión de saturación (Pa) 
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𝑃0 Presión inicial (Pa) 

∆𝐺𝑚 Cambio en la energía de Gibbs por mol (J) 

∆𝐺∗ Cambio en la energía critica de nucleación (J) 

𝐺𝐿 Energía libre de la fase líquida (J) 

𝑟∗ Radio crítico (m) 

𝐽 Tasa de nucleación (cm-3·s-1) 

𝐽0 Pre-factor de nucleación (cm-3·s-1) 

𝜌 Densidad numérica del líquido (moléculas·m-3) 

𝛾 Tensión superficial (N·m-1) 

In Logaritmo natural 

Da Unidad de peso molecular de Dalton (1.6605x10-27kg) 

ʎ Longitud de onda (m)  

f Frecuencia del medio (1Hz=1·s-1) 

𝑃𝑟𝑒𝑓 
Mínima presión sonora audible por los seres humanos que es igual a 
0,00002Pa=20μPa 

𝐼 Intensidad de sonido (W·s-2) 

A Potencia acústica (Watt)  

N Área transversal a la propagación de una onda sonora (m2) 

Z Impedancia 

𝛾𝑠 Energía superficial 

𝑅1, 𝑅2 Material de refuerzo 1 y 2 

𝑅𝑖, 𝑅𝑓 Módulo de rigidez inferior y superior calculado para los elementos estudiados 

𝑊𝑛𝑅𝑖,𝑊𝑛𝑅𝑓 Frecuencia natural inferior y superior calculada para los elementos estudiados 
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ABSTRACT 

 

Atherosclerosis consists of the thickening of the arterial walls due to the accumulation of cholesterol and 

other substances inside them, which causes the obstruction of blood flow and the formation of thrombus. 

It is a silent disease of slow progression and the cause of most non-accidental deaths around the world 

Atheroma plaques form along the endothelial tree, which is why, there is a wide variety of treatments to 

remove it depending on its location and main clinical symptoms [1]. A possible strategy to standardize the 

procedures to remove atheroma plaques efficiently is using therapeutic ultrasound, that besides to use to 

take images of the tissues, it also demonstrated that can remove a lot of tumoral affections [2]. 

We present the theoretical analysis of the resistance offered by the main components of the atheromatous 

plates, respect to their mechanical properties and joining forces, when compared to the calculated wear 

force of the proposed cavitation model using the parameters of a commercial ultrasonic transducer. The 

adhesion force and the Hamaker constant was calculation from the surface energy and the geometry of 

each of the selected elements. In addition, the methods to obtain the macroscopic mechanical properties 

of the groupings selected are described. 

Two ranges of stiffness and natural frequency of the considered elements were obtained. The first one 
considering rigid joints and the second hyperelastic joints. The stiffness values calculated were from 
0.9N/m to 75nN/m and from 45nN/m to 15fN/m. As for the natural frequency range, the values obtained 
were from 1.7MHz to 16Hz and from 3,77kHz to 3,5mHz. The calculated adhesion forces were from 1,66 
µN to 25,3nN, which coincided with the range of forces in the literature shown in Chapter III, which range 
were from 0.3mN to 50pN. The maximum repulsive force of the selected elements was 0,191 µN and the 
adhesion energy values ranging from 282aJ to 43zJ. The maximum repulsion energy calculated was 
3,25aJ. 

Respect for the range of force released and effort applied to the reduction of the cells studied by the 
explosion of a bubble for the proposed radio was 1,82μN and 0,04pN and 0,231mPa at 51,8kPa 
respectively. A measure that increases the radius of the bubble forces released by changes in pressure 
inside do so. In addition, the magnitudes of force released when the bubbles explode exceed the adhesion 
forces of the proposed interactions. It is shown that the application of the ultrasound therapy is feasible to 
eliminate many links studied.  

The results obtained can be used as a reference for the application of ultrasonic transducers in all its 

modalities and other wear techniques to remove stenotic tissues due to atherosclerosis or similar 

malformations.  
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RESUMEN 

 

La aterosclerosis consiste en el engrosamiento de las paredes arteriales a causa de la acumulación de 
colesterol y otras sustancias en su interior, lo cual provoca la obstrucción del flujo sanguíneo y la 
formación de trombos. La aterosclerosis es una enfermedad silente de lenta progresión causante de la 
mayoría de las muertes no accidentales en el mundo. Las placas de ateroma se forman a lo largo del 
árbol endotelial, motivo por el cual, existe una gran variedad de tratamientos para removerla dependiendo 
de su ubicación y principales síntomas clínicos [1]. Una posible estrategia para estandarizar los 
procedimientos de remoción de las placas de ateroma de forma eficaz es mediante el uso de ultrasonido 
terapéutico, el cual además de proporcionar imágenes de los tejidos ha demostrado ser capaz de remover 
diversas afecciones tumorales [2].  

Se presenta el análisis teórico de la resistencia que ofrecen los principales componentes de las placas de 
ateroma, respecto a sus propiedades mecánicas y las fuerzas con las que estos se unen entre sí, al ser 
comparada con la fuerza de desgaste calculada del modelo de cavitación propuesto al emplear los 
parámetros de un transductor ultrasónico comercial. Se calculó la fuerza de adhesión y la constante de 
Hamaker a partir de la energía superficial, así como la geometría de cada uno de los elementos 
seleccionados. Asimismo, se describen los métodos para obtener las propiedades mecánicas de las 
agrupaciones propuestas para soportar las excitaciones provenientes de ondas ultrasónicas. 

Se obtuvieron dos rangos de rigidez y de frecuencia natural de los elementos considerados. El primero 
considerando uniones rígidas y el segundo uniones hiperelásticas. Los valores de rigidez calculados 
fueron de 0,9N/m a 75nN/m y 45nN/m a 15fN/m. En cuando al rango de frecuencia natural los valores 
obtenidos fueron 1,7MHz a 16Hz y 3,77kHz a 3,5mHz. Las fuerzas de adhesión calculadas fueron de 
1,66μN a 25,3nN, las cuales coinciden con el rango de fuerzas encontradas en la literatura mostradas en 
el Capítulo III, que oscilan en un rango de 0,3mN a 50pN. La fuerza de repulsión máxima obtenida de los 
elementos seleccionados fue de 0,191μN y los valores de energía de adhesión oscilan en un rango de 
282aJ a 43zJ. La máxima energía de repulsión calculada fue de 3,25aJ. 

Respecto al rango de fuerza liberada y esfuerzo aplicado sobre la pared de las células estudiadas por la 
explosión de una burbuja para los radios propuestos fue de 1,82μN y 0,04pN y 0,231mPa a 51,8kPa 
respectivamente. A medida que se aumenta el radio de burbuja las fuerzas liberadas por los cambios de 
presión en su interior también lo hacen.  Además, las magnitudes de fuerza liberadas al explotar las 
burbujas superan las fuerzas de adhesión de las interacciones propuestas. Se demuestra que la 
aplicación de US es factible para eliminar un gran número de los enlaces estudiados.  

Los resultados obtenidos sirven como referente para la aplicación de transductores ultrasónicos en todas 
sus modalidades y otras técnicas de desgaste para remover tejidos estenóticos a causa de la 
aterosclerosis o malformaciones similares.    
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La aterosclerosis consiste en la malformación de las arterias a causa de la acumulación excesiva de 
material lipídico y otras sustancias en su interior. Esta enfermedad es la causante de la mayoría de 
las afecciones cardio y cerebro-vasculares [3], las cuales en conjunto representan sus principales 
síntomas clínicos y las principales causas de muerte de las últimas décadas [4]–[6]. Tan sólo en  2016 
de las 56,4 millones de defunciones registradas en el mundo, murieron alrededor de 15,2 millones por 
tales padecimientos [7].  

Los tratamientos clínicos para aliviar los síntomas de la aterosclerosis se clasifican en invasivos y no 
invasivos. Al ser una enfermedad silente y de lenta progresión detectada en la mayoría de los casos 
durante las últimas etapas de su desarrollo, donde la amputación del tejido estenótico es inminente 
para su prevención, la mayoría de los tratamientos que se emplean para aliviarla son remediales y 
altamente invasivos para los pacientes. Dependiendo de la zona del árbol endotelial en donde las 
placas de ateroma se formen, los principales tratamientos que se emplean para removerlas son: uso 
de diversos fármacos, angioplastia, aterectomía y la colocación de prótesis e implantes [8]–[14].  

En México el costo de una intervención por angioplastia oscila entre cien y trescientos mil pesos. Esta 
cantidad se incrementa hasta más de un millón al presentarse cualquier tipo de complicación [15]. Se 
calcula que para el periodo 2011-2025 las pérdidas económicas relacionados con la aterosclerosis 
sean de alrededor de 7 billones de dólares considerando tasas de mortalidad similares a las reportadas 
en 2014 por la Organización Mundial de la Salud (conocida por siglas como la OMS) [16].  

En el caso particular de la aterosclerosis, una posible estrategia para disminuir los altos costos de su 
tratamiento es por medio de la globalización de las técnicas empleadas para su remoción, las cuales 
surgen de la diversidad de características fisiológicas de las placas de ateroma y la localización del 
lugar donde se formen [17], [18]. Otro factor a considerar, es el hecho de que las tendencias actuales 
de tratamientos médicos plantean sustituir procedimientos quirúrgicos por técnicas cada vez menos 
agresivas con el paciente [19]. Para ello recientemente se emplean nuevas tecnologías que consisten 
en la implementación de efectos magnéticos [20], sónicos [21] y luminosos [22].  

Una alternativa que llama la atención de los científicos es el empleo de ondas ultrasónicas debido a 
que no ionizan a los electrones a su paso a través de los tejidos, permitiendo el diagnóstico y 
tratamiento en conjunto. Hoy en día se emplean en distintas aplicaciones médicas, tales como la 
eliminación de diferentes malformaciones en el cuerpo para el tratamiento de distintos tipos de 
cánceres [23], administración de medicamentos [24], sonoforesis [25], disolución de trombos [26], 
extracción de sustancias de los tejidos [27], entre otros.  

Como resultado de lo anterior, surgió el objetivo principal de esta investigación que consiste en: 
determinar si ondas ultrasónicas pueden ser utilizadas para destruir placas de ateroma, en qué 
condiciones, y sí esta investigación puede contribuir al desarrollo de nuevas tecnologías para el 
tratamiento de la aterosclerosis.  Para lograr el objetivo planteado en esta tesis, se propone analizar 
la resistencia de los principales elementos que conforman a los tejidos que causan los síntomas 
clínicos de la aterosclerosis ante los efectos mecánicos del ultrasonido (US), especialmente respecto 
al fenómeno de cavitación. La estructura de esta tesis se basa en seis capítulos en donde se expone 
de manera más extensa la temática planteada en esta introducción. 
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Por consiguiente, los alcances de esta tesis son: analizar teóricamente la interferencia entre ondas de 
ultrasonido y los tejidos desarrollados durante la aterosclerosis; establecer el rango de aplicación de 
los sensores ultrasónicos a partir de la resistencia de los tejidos; y proponer el diseño conceptual de 
un catéter de angioplastia para remover la aterosclerosis.  

En el Capítulo I se describe el proceso degenerativo de las arterias a raíz de la aterosclerosis y los 
tratamientos disponibles para eliminar la enfermedad. Además, se describen las técnicas de empleo 
del US para dar terapia médica, los efectos mecánicos que se producen tras la disipación de ondas 
sonoras y el estado de arte de su aplicación para remover la aterosclerosis.  

En el Capítulo II se presenta un panorama acerca de la teoría necesaria para comprender de la 
formación de los materiales y los efectos mecánicos del ultrasonido a su paso a través de distintas 
fases. En este capítulo se describen las leyes termodinámicas fundamentales que rigen el 
comportamiento de un sistema cerrado, la ley de mezclas, la definición de fuerzas de adhesión, tensión 
superficial, rigidez, frecuencia natural, la teoría de nucleación y los del fenómeno sonoro. 

En los Capítulos III y IV se presentan los modelos de análisis de esta tesis. En el primer modelo, se 
describen las características físicas de los principales componentes de los tejidos formados durante 
la aterosclerosis (placas de ateroma y coágulos sanguíneos). Se define la metodología que se seguirá 
para calcular su resistencia mecánica individual y de las uniones efectuadas entre sí en los medios en 
los que se forman; las cuales son indispensables para entender cómo resisten los tejidos ante diversas 
perturbaciones externas, como la propagación de ondas de US. En el Capítulo IV se presenta el 
modelo de la posible aplicación de US para remover la aterosclerosis, enfocando su implementación 
en la ablación de los tejidos por medio de cavitación.  

En el Capítulo V se describen los resultados obtenidos en esta investigación. Se presentan; los valores 
obtenidos de rigidez y frecuencia natural de los elementos individuales; las fuerzas de adhesión de las 
interacciones propuestas; el potencial de desgaste en función de los tamaños de burbujas y respecto 
la presión alcanzada por un sensor ultrasónico comercial para su futura implementación. 

Al final, en el Capítulo VI, se anotan las conclusiones de los resultados obtenidos en el Capítulo V y 
se plantean las posibles estrategias de aplicación del US para la fabricación de diversos dispositivos 
con los cuales es posible eliminar las placas de ateroma. La metodología plateada para conocer la 
resistencia mecánica de los tejidos a partir de las fuerzas de adhesión celular puede servir de base 
teórica para diversos trabajos relacionados con la implementación de US para remover enfermedades 
similares donde existan malformaciones. 
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En este capítulo se realiza una descripción general de la aterosclerosis, el proceso degenerativo de 
las arterias a causa de esta enfermedad, los diferentes tipos de placas formadas, las características 
de los principales elementos celulares y proteicos que las conforman. También se describen los 
principales síntomas clínicos y los tratamientos disponibles de la aterosclerosis. Por otra parte, se hace 
referencia a la definición de ultrasonido y se describen los principales efectos mecánicos que produce 
a través de su paso en los tejidos. Finalmente, se presenta el estado del arte de la aplicación del 
ultrasonido como medio de diagnóstico, terapéutico y sus recientes aplicaciones en el tratamiento de 
la aterosclerosis.  

 

 

El significado del término aterosclerosis se deriva de la unión de dos términos: ateroma y esclerosis. 
Ateroma hace referencia a un depósito focal de material graso o lipídico, fundamentalmente 
compuesto de ésteres de colesterol, y esclerosis se refiere al depósito focal de material fibroso en la 
pared arterial, principalmente colágeno [4]. La aterosclerosis se caracteriza por el desarrollo de placas 
o costras de material graso en las paredes de las arterias que poco a poco ocasionan su 
engrosamiento, endurecimiento y provocan la obstrucción del flujo sanguíneo [28] (ver Figura 1.1.1).  

Las placas de ateroma pueden ubicarse en cualquier arteria del árbol endotelial y sus principales 
consecuencias se expresan en forma de diversas enfermedades cardiovasculares, tales como; la 
cardiopatía isquémica, enfermedad cerebrovascular, enfermedad vascular arterial periférica 
obstructiva y aneurismas ateroscleróticos. Las consecuencias más significantes de la aterosclerosis 
son: la pérdida de la capacidad motriz, derrames cerebrovasculares, anginas de pecho e infartos en 
el corazón que pueden provocar la muerte del paciente.  

 

 
Figura 1.1.1: Engrosamiento del vaso por formación de placa de ateroma [29]. 
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 Histología arterial 

El sistema cardiovascular consta de corazón y vasos sanguíneos (arterias y venas), los cuales 
recorren todo el cuerpo. Las arterias transportan la sangre desde el corazón hasta el resto de los 
tejidos y las venas la retornan a éste. A medida que los vasos sanguíneos se alejan del corazón, llegan 
a ser tan delgados que solo permiten el paso de una célula sanguínea a la vez. A lo largo de su vida 
el corazón emite alrededor de 35-40 millones de latidos por año, lo que equivale a siete litros de sangre 
bombeados al día [1]. Las arterias más cercanas al corazón tienen diámetros más grandes, son más 
resistentes y tienden a ser más elásticas, debido a que en esas zonas existe una mayor presión a 
causa del flujo sanguíneo [25], mientras que las arterias de la periferia tienen a ser más rígidas y 
musculares [31]. Independientemente de su ubicación en estas se distinguen tres capas: la íntima 
(capa en contacto con el flujo sanguíneo), la media y la adventicia (capa externa). Dichas capas se 
muestran en la Figura 1.1.2.  

 
Figura 1.1.2: Fisionomía de la pared arterial [32]. 

• Capa íntima: La íntima es una capa diminuta en relación con las otras dos. Tiene contacto 
directo con el flujo sanguíneo. En ella se distingue el endotelio, que es una monocapa de 
células endoteliales (la capacidad del endotelio para repararse y mantener la función tiene un 
papel importante en el desarrollo de la placa aterosclerótica [33], [34]); la membrana basal, 
que constituye aproximadamente el 60% del volumen de la capa íntima y es el sitio de 
migración de células que entran y atraviesan la íntima [35], [36]; y la membrana elástica 
interna, subdivida por dos estructuras de tejido conjuntivo y elástico que dividen la capa interna 
de la capa media.  

• Capa media: Es la capa más gruesa de una pared arterial. Es la parte estructural de las 
arterias que contribuye mayormente al soporte de las cargas ejercidas por la presión del flujo 
sanguíneo. Está compuesta principalmente de fibroblastos, fibras de colágeno y células 
musculares lisas (CML) [1]. Durante el proceso degenerativo de la aterosclerosis, al aumentar 
las cargas en el exterior se produce un mayor número de CML, proceso que requiere de un 
mayor consumo de moléculas de glucosa provenientes del torrente sanguíneo. Lo cual 
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complica aún más la eliminación de estas partículas por parte del sistema inmunológico. El 
estrés en las arterias es uno de los factores que promueven el desarrollo de la enfermedad 
debido a que provocan el engrosamiento prematuro de los vasos y la aparición de placas de 
ateroma [30], [37]. 

• Capa adventicia: componente de fijación de las arterias a lo largo el cuerpo humano. Está 
compuesta de células tipo fibroblastos, fibras de colágeno, fibras de elastina organizadas en 
haces gruesos [30] y vasa vasorum [1].  

Las tres capas arteriales tienen propiedades y funciones mecánicas significativamente diferentes entre 
sí [38]. Las arterias normalmente se encuentran en un estado pretensado; es decir, en su configuración 
sin carga todavía están bajo tensión y compresión. Las tensiones residuales en las arterias surgen del 
de los cambios de masa, estructura interna, composición y de mecanismos de remodelación en las 
diferentes capas. En general la paredes arteriales tienen las siguientes características [39]: 

• Respuesta geométrica no lineal: gran desplazamiento y deformación. 

• Respuesta no lineal del material: la elastina y el colágeno, presentan un reclutamiento y 
alineamiento progresivo. 

• Incompresibilidad de la fase acuosa. 

• Anisotropía, direcciones preferentes de fibras de colágeno y células contenidas. 

• Tensiones iniciales en la configuración sin cargas. 

• Adaptación a los esfuerzos externas.  

• Remodelación: variación de características geométricas o mecánicas. 

Las lesiones ateroscleróticas no ocurren al azar. A menudo se encuentran predominantemente en las 
curvas y uniones de las arterias donde se observan flujos perturbados, las cuales se muestran en la 
Figura 1.1.3: (I) muestra el lecho arterial coronario; (II) las ramas principales del arco aórtico, incluidas 
las arterias carótidas; (III) ramas arteriales viscerales de la aorta abdominal, incluida la unión celíaca; 
(IV) la aorta abdominal terminal y sus ramas principales, incluidas las arterias ilíaca y femoral. 

 
Figura 1.1.3: Patrón de distribución de lesiones ateroscleróticas en el sistema arterial: sitios predominantes (secciones de 

color negro) clasificados en cuatro lechos arteriales principales [1]. 
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Los sitios más comunes para la formación de placa son la aorta descendente inferior y sus ramas 
principales (arterias ilíacas y femorales), seguidas de las arterias coronarias, las arterias de las 
extremidades inferiores, las arterias carótidas y las ramas arteriales viscerales de la aorta abdominal 
(arterias celíacas, superiores, mesentéricas y renales) [1]. La distribución aproximada de la circulación 
sistémica, el 84% de la volemia, es del 13% en las arterias, un 64% en las venas, un 7% en las 
arteriolas y capilares, otro 7% en el corazón y un 9% en los vasos pulmonares [40]. 

Las arterias grandes y medianas (ej. arterias aorta, carótida e ilíaca) y las arterias musculares de 
tamaño grande y mediano (ej. arterias coronarias, renales y poplíteas) son los vasos más comúnmente 
afectados por la aterosclerosis. En consecuencia, es más probable que la aterosclerosis se presente 
con signos y síntomas relacionados con la isquemia del corazón, el cerebro, los riñones y las 
extremidades inferiores. Las principales consecuencias clínicas de la aterosclerosis son el infarto de 
miocardio (ataque cardíaco), el infarto cerebral (accidente cerebrovascular), el aneurisma aórtico y la 
enfermedad vascular periférica (gangrena de las extremidades) [41]. 

 

 Proceso de aterogénesis  

El desarrollo de la afección vascular se caracteriza por un comienzo temprano denominado fatty streak 
o estría grasa. Con el paso de los años este proceso, que es considerado reversible, incrementa con 
la acumulación de lípidos provenientes de la sangre. En los primeros cinco a diez años posteriores se 
presentan las primeras lesiones fibrosas. En los años siguientes, estas placas se agrandan y 
modifican. En la mayoría de los casos, las placas de ateroma son asintomáticas. Sin embargo, en las 
últimas etapas es común la ulceración de la placa, rotura y formación de trombóticos. Los eventos 
antes mencionados son los síntomas más riesgosos y mortales de la enfermedad.  

Actualmente existe una controversia sobre la clasificación, estandarización y correlación clínica de las 
placas desarrolladas durante la aterosclerosis, de modo que existe una gran cantidad de artículos 
relacionados acerca de las características de estas que dependen del tipo de tejido formado, la edad 
de los pacientes y los síntomas clínicos [42]. En general se distinguen ocho tipos de placas, las cuales 
se muestran en la Tabla 1.1.1. En esta tabla se describe el tipo de lesión y las principales 
características de la placa desarrollada. 

Tabla 1.1.1: Clasificación de las lesiones ateroscleróticas [42]. 

Tipo Características 

Lesión tipo  I Lesión mínima (lesiones tempranas) 

Lesión tipo  IIa Estría grasa con tendencia a la progresión 

Lesión tipo IIb Estría grasa estable 

Lesión tipo  III Pre-ateroma (lesión intermedia) 

Lesión tipo  IV Ateroma (lesiones complicadas y vulnerable) 

Lesión tipo  V Fibroateroma 

Lesión tipo  VI Lesión complicada (hematoma-trombosis) 

Lesión tipo  VII Placa calcificada 

Lesión tipo  VIII Placa fibrosa 
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A partir de las placas del tipo III, de la clasificación anterior, se presentan síntomas clínicos importantes 
para la salud de los pacientes. A continuación, se proporciona más información acerca de dichos 
síntomas y sus características físicas. 

Lesión de tipo III: es una lesión intermedia, lesión transicional o pre-ateroma, y se aplica a aquellas 
lesiones que morfológica y químicamente están constituidas por abundantes acumulaciones de 
macrófagos espumosos (algunos de los cuales vierten este material al exterior, dando lugar a 
acumulaciones de lípidos extracelulares, en general en escasa proporción). 

Lesión de tipo IV: a partir de esta fase, el tejido resultante es conocido como ateroma. Este tipo de 
lesión se considera lesión avanzada debido a la desorganización de la íntima. Se define por la 
presencia masiva de abundantes acumulaciones de lípidos extracelulares que, observados con 
microscopio óptico, se observan como masas lipídicas (núcleos lipídicos). Estas lesiones incluyen la 
presencia de cristales de colesterol, y en algunos casos el centro lipídico no es lo bastante grande 
para observarlo a simple vista cuando se corta la arteria, pero son productoras de síntomas 
(clínicamente relevantes) por el desarrollo de fisuras en su superficie, hematomas o trombos. 

Lesión de tipo V: tienen un alto predominio de tejido conjuntivo fibroso. Cuando el nuevo tejido es 
parte de una lesión con un centro lipídico (el tipo IV), este tipo de morfología se denomina fibroateroma 
o lesión Va. Si presenta zonas de calcificación, se denomina tipo Vb y, por último, cuando el centro 
lipídico no existe o es mínimo, se llama Vc. Estas lesiones, por regla general, estrechan las arterias 
más que las de tipo IV y desarrollan hendiduras, hematomas y trombosis con importantes 
consecuencias clínicas. 

El aspecto clínico más destacado de estas lesiones consiste en causar el 20% de las muertes 
coronarias súbitas y los infartos de miocardio que generalmente ocurren en ausencia de trombo 
luminal. Por último, en los pacientes con angina estable tienen una reducción de la luz de más del 
50% con una frecuencia de presencia de trombo del 20%. En conclusión, estas lesiones graves 
estrechan la luz del vaso y provocan la disminución del flujo sanguíneo. La morbimortalidad de las 
placas se presenta principalmente en las del tipo IV y V, en las que frecuentemente se producen rotura 
de la superficie de la lesión con hematoma o hemorragia y depósito de trombos. 

Lesiones de tipo VI: son lesiones que tienen depósitos trombóticos visibles y hemorragia, además de 
lípidos y colágenos. Se suelen subdividir en VIa: rotura de la superficie con trombo y hemorragia; tipo 
VIb: presencia de trombo sin hemorragia; y tipo Vic, hemorragia sin trombo. Clínicamente, las lesiones 
de este tipo con presencia de trombo obstructivo pero lábil se conocen como lesiones inestables, y 
son el equivalente morfológico de la angina inestable. Son múltiples las causas que determinan 
hemorragia y depósito trombótico. La erosión o ulceración de la lesión es una de las causas bien 
conocidas.  

La fisura de la superficie puede causar hemorragias masivas dentro de la lesión, depósito trombótico, 
rápida expansión de la lesión y síntomas. Las hemorragias que se producen dentro de la lesión a 
veces tienen su origen en la rotura de los capilares neoformados. El depósito trombótico en la lesión 
puede formarse en ausencia de defectos de superficie o hemorragia por cambios en el flujo sanguíneo 
secundarios a la deformidad que imparte a la superficie una lesión sobreelevada, facilitando el depósito 
de plaquetas en individuos susceptibles. En personas con episodios isquémicos, se han encontrado 
niveles de fibrinógeno plasmático elevados.  



21  
 

La mayoría de las lesiones tipo VI aparecen en la tercera o cuarta década de la vida, tras pasar primero 
la fase de ateroma (tipo IV). Sin embargo, también se han encontrado fisuras o hemorragias masivas 
asociadas a lesiones sólo de estría grasa.  

En la Figura 1.1.4 se ilustra el proceso de infiltración de sustancias lipídicas y del sistema inmune para 
la formación de la placa de ateroma: en 1) se muestra el vaso normal; 2) la lesión endotelial con 
adherencia de monocitos y plaquetas; 3) monocitos y migración de células del músculo liso a la íntima, 
con activación de macrófagos; 4) macrófagos y captación de células de músculo liso de lípidos 
modificados y activación adicional y en 5) la proliferación a la capa íntima de células del músculo liso 
y elaboración de matriz extracelular (MEC), formando una placa bien desarrollada.  

 
Figura 1.1.4: Respuesta a lesión en aterogénesis [41]. 
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Lesiones tipo VII (lesión calcificada). En la cuarta década, las lesiones avanzadas se mineralizan, y 
se les aplica el término lesión tipo VII. El depósito de calcio reemplaza el depósito extracelular de 
células muertas y lípidos. La cantidad de calcio es variable y, aunque a veces en lesiones tipo IV de 
jóvenes también pueden verse pequeñas partículas de calcio cristalino con ayuda del microscopio, el 
tipo VII permite describir lesiones con mineralización importante, aunque exista también depósito de 
lípidos y tejido fibroso.  

Lesiones tipo VIII (lesión fibrótica). Algunas lesiones ateroscleróticas, con frecuencia en arterias de 
extremidades inferiores, formadas enteramente por cicatrices de colágeno, con poco componente 
lipídico o sin él. Pueden obstruir severamente la luz de arterias de mediano calibre u ocluirlas 
totalmente [42]. 

Las lesiones tipo V, VI, VII y VIII son lesiones ateroscleróticas más avanzadas. La medida biológica 
usada para designar estas lesiones es la desestructuración y deformidad de una parte de la íntima, 
que incluye, entre otros cambios, la presencia de depósitos de calcio. Se presentan desde la cuarta 
década de la vida.  

 

 Formación de trombo  

Los trombos son formaciones de coágulos de sangre dentro de los vasos sanguíneos. Es uno de los 
síntomas clínicos más graves de la aterosclerosis, su desprendimiento a través del flujo sanguíneo es 
el principal causante de los ataques al corazón [43], [44]. Este proceso es una de las consecuencias 
del proceso de hemostasia en los vasos sanguíneos. La hemostasia es un sistema complejo de 
acciones biológicas que mantiene la sangre en estado líquido y que reacciona ante el daño vascular 
de una forma rápida y potente, limitando exclusivamente el sitio de la lesión vascular.   

En general, en la sección dañada, se forma un coagulo sanguíneo que evita la pérdida significativa de 
sangre sin diseminar del trombo lejos del lugar donde es necesario para “sellar” la discontinuidad 
vascular [45]. El trombo inicia por la activación de plaquetas, glóbulos rojos, blancos y fibrinas 
contenidas en la sangre por el contacto con el factor tisular (FT) contenido en las membranas celulares 
de los fibroblastos de la matriz extracelular del endotelio [46]–[49].  

En la Figura 1.1.5. se muestra el proceso de formación de un trombo. Sus integrantes: las plaquetas 
se adhieren a un factor de Von Willebrand (VWF) de la matriz de colágeno, se activan, secretan 
contenidos granulares a través de integrinas, producen trombina después de desarrollar una superficie 
procoagulante y forman un trombo contraído con fibrina.  

En la parte de debajo de la imagen se muestra un mapa de color para caracterizar plaquetas el cual 
va de verde (baja señal de Ca2+) a rojo (alta señal de Ca2+). La trombina promueva la activación 
plaquetaria y convierte el fibrinógeno en fibrina. Las plaquetas discoides interactúan a través de los 
receptores adhesivos con los componentes de la matriz extracelular, el factor de Willebrand (VWF) y 
el colágeno, lo que produce una adhesión inestable y luego estable.  
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Figura 1.1.5: Etapas de activación plaquetaria y formación de trombos [48]. 

Las plaquetas adheridas se activan, cambian de forma para redondearse y forman pseudópodos, 
expresan integrinas activadas y secretan agentes autocrinos. Múltiples plaquetas que fluyen, luego se 
agregan a través de puentes de fibrinógeno, producen coágulos de fibrina a través de la acción de la 
trombina, y finalmente se contraen para formar un trombo muy compacto.  

Los parches de plaquetas procoagulantes generan una superficie de membrana que aumenta 
dramáticamente la generación de trombina.  El proceso de formación de un trombo ocurre 
rápidamente, por lo que la atención de sus síntomas requiere de atención inmediata para evitar que 
sus efectos se propaguen a lo largo del árbol endotelial y provoquen daños irreversibles en los 
pacientes.  

 

 Consecuencias clínicas de la aterosclerosis  

Las principales consecuencias clínicas de la aterosclerosis se deben a la formación de trombos y al 
ensanchamiento de la túnica íntima. Se ha demostrado que la trombosis se produce por dos causa 
principales, la ruptura de la placa y la erosión de la superficie [50]. En la Figura 1.1.6, se muestra un 
resumen de las características morfológicas de las paredes arteriales a través del proceso 
degenerativo de las arterias a causa de la aterosclerosis.  

La Figura 1.1.6 se divide en dos fases, la fase preclínica y la clínica. En la fase preclínica, placas del 
tipo I, II y III, la formación de placas es asintomática porque el ensanchamiento de las paredes no 
disminuye o interfiere significativamente con el flujo sanguíneo. Es a partir de las placas consideradas 
vulnerables (tipo III), que el ensanchamiento de los vasos, erosión y ruptura de las placas genera 
síntomas importantes para la hemodinámica de los pacientes. 
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Figura 1.1.6: Resumen de la historia natural, características morfológicas, principales eventos patogénicos y complicaciones 

clínicas de la aterosclerosis [41]. 

La ruptura de la placa aterosclerótica se caracteriza por la exposición del núcleo necrótico, ubicado en 
un principio por debajo de la capa fibrosa formada en el crecimiento del ateroma, con el flujo 
sanguíneo. Se ha analizado cuantitativamente, en arterias cercanas al corazón, que el área porcentual 
ocupada por el núcleo necrótico, el porcentaje de macrófagos dentro de la capa fibrosa, el número de 
hendidas de colesterol dentro del núcleo necrótico (reflejo de la presencia de colesterol libre) y el 
número de macrófagos cargados de hemosiderina (macrófagos inflamados) está directamente 
relacionado con el tipo de placa desarrollada [50], tal como se observa en los datos mostrados en la 
Tabla 1.1.2. 

Tabla 1.1.2: Comparación del tamaño del núcleo necrótico, hendiduras de colesterol e infiltración de macrófagos en placas 
rotas, vulnerable, con erosión y estable en muertes coronarias súbitas [50]. 

Las características morfológicas de las placas de ateroma mostradas en la Tabla 1.1.2 indican que la 
concentración de sus componentes es importante para predecir la ruptura de la pared. Esta 
investigación resalta que la composición de las placas formadas es importante para predecir sus 
consecuencias clínicas y sus propiedades mecánicas, lo cual servirá para predecir los síntomas de la 
aterosclerosis y eliminar la enfermedad. 

 

 Comportamiento mecánico de las placas de ateroma 

Las paredes arteriales sin daño experimentan diferentes respuestas mecánicas según la velocidad y 
dirección de la carga que se les aplique a causa de su composición anisotrópica e incomprensibilidad 
[112]–[119]. Caso similar sucede en arterias afectadas con aterosclerosis. Sin embargo, su 
comportamiento mecánico depende de la concentración de elementos que penetran a través del 

Tipo de 
placa 

% Centro 
Necrótico 

No. Grietas de colesterol, sección 
transversal del núcleo necrótico 

% Macrófagos 
inflamados, capa fibrosa 

Ruptura 34±17 169±218 26±20 

Vulnerable 34±17 96±104 15±14 

Erosión 14±14 9.6±36 10±12 
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endotelio ensanchando las paredes del vaso (ver Figura 1.1.7).  Su módulo elástico aumenta, 
disminuye o permanece sin cambios dependiendo del grado y la etapa de la enfermedad [60]–[64].  

 

 
Figura 1.1.7: Ensanchamiento de las arterias por aterosclerosis; D1 se refiere al ensanchamiento de la capa íntima por la 
aterogénesis, D2 representa el tamaño normal del vaso hasta la íntima y D3 el diámetro total del vaso hasta la adventicia. 

Las placas de ateroma son materiales compuestos laminados que a su vez se subdividen en otro tipo 
de materiales compuestos transpuestos los unos con los otros. Presentan un elemento matriz (p. ej. 
matriz extracelular) y varios elementos de refuerzo en forma de fibras (p. ej. fibras de colágeno, 
elastina, la unión de varias células, como en el caso del endotelio y el tejido muscular) y/o particulado 
(p. ej. células o partículas aisladas) [65]. Con la presente investigación se busca describir el 
comportamiento de los sistemas propuestos a partir de la concentración de sus elementos principales 
para dilucidar su comportamiento a nivel macroscópico. 

Los tejidos que se encuentran en las placas del tipo IV-VIII, son celulares, musculares, fibrilares, y 
calcificadas [66]. Pueden envolver al centro lipídico característico de placas del tipo IV. Los principales 
componentes de los tejidos mencionados se muestran en la Tabla 1.1.3. 

Tabla 1.1.3: Principales componentes de los tejidos contenidos en las placas de ateroma. 

No Tipo de tejido Componentes principales 

1 Tejido endotelial Células endoteliales. 

2 Tejido muscular Células musculares, fibras de colágeno y elastina. 

3 Tejido fibroso Fibras de colágeno y elastina. 

4 Tejido calcificado Todos los elementos anteriores calcificados. 

5 Centro lipídico Lipoproteínas de baja densidad (LDL) y macrófagos inflamados. 

 

En la Tabla 1.1.3 se enlistan del lado izquierdo los tejidos característicos de las placas de ateroma y 
del lado derecho sus principales componentes. Todos los elementos mencionados anteriormente 
están inmersos en la matriz extracelular correspondiente a las células características del tejido 
analizado. 
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 Tratamientos disponibles 

La aterosclerosis se considera una enfermedad no transmisible que se puede prevenir al reducir el 
uso nocivo del alcohol, la ingesta de sal o sodio, el consumo de tabaco y al aumentar las actividades 
físicas de los pacientes y tener una dieta saludable [16]. Sin embargo, al ser una enfermedad silente 
y de lenta progresión sus síntomas se expresan en etapas tardías, cuando la amputación del tejido 
afectado es inminente. 

Cuando la enfermedad se detecta en etapas tempranas, se recomienda el uso de fármacos, entre 
ellos antiagregantes plaquetarios, anticoagulantes, entre otros, que eviten la adhesión plaquetaria en 
la pared endotelial, la formación de tejido conjuntivo y trombos. No obstante, en la mayoría de los 
casos la detección de ateromas es tardía y se presentan complicaciones que requieren de tratamientos 
más invasivos para evitar la muerte de los pacientes [4]. 

En la Figura 1.1.8 se muestra la clasificación de los tratamientos disponibles que se emplean para 
remover placas de ateroma, los cuales van de derecha a izquierda dependiendo de la complejidad del 
tratamiento. 

Procedimientos no invasivos Medianamente invasivos Altamente invasivos 

• Administración de fármacos 
• Cateterismo por angioplastia y 

aterectomía 

• Baipás 

• Endarterectomía 

• Craneotomía 

 
Figura 1.1.8: Tratamientos disponibles ordenados de izquierda a derecha por el nivel de reversibilidad. 

La angioplastia es el método más empleado en la actualidad para contener los efectos adversos de la 
aterosclerosis. Consiste en la colocación de un catéter instrumentado con diferentes dispositivos que 
permiten el ensanchamiento por medio de un dispositivo conocido como balón (Figura 1.1.9) y/o la 
posterior colocación de un stent que funciona como andamio para mantener el flujo sanguíneo y 
detener el ensanchamiento de las arterias (Figura 1.1.10.). Sin embargo, existen graves problemas 
relacionados con el desprendimiento del stent colocado en las arterias. La principal es la formación de 
embolias instantáneas que generan la formación de trombos y la falta de irrigación sanguínea. El 
problema anterior se reduce con la colocación de stents que liberan fármacos una vez que se han 
colocado en la sección afectada controlando la inflamación [67]. 
 
Otra técnica medianamente invasiva es el uso de aterectomías. La aterectomía es un término general 
que se emplea para designar un conjunto de procedimientos para abrir las arterias obstruidas al cortar 
o triturar las placas de ateroma acumuladas, algunos ejemplos de los instrumentos empleados en la 
aterectomía se muestran en la Figura 1.1.11. En a) se muestra una arteria bloqueada por tejido 
estenótico; en b) se muestra una técnica de aterectomía direccional empleada para remover arterias 
blandas mediante un catéter acondicionado con punta cortante en sus extremos que corta y almacena 
en una cámara el contenido cortado; en c) se muestra un perno abrasivo recubierto con diamante que 
funciona como un esmeril rotacional para remover las placas de ateroma preferentemente calcificadas  
en donde los residuos son tan pequeños que pueden ser asimilados por los sistemas propios del 
cuerpo; y en d) se muestra un dispositivo para remover placas de ateroma por medio de extracción 
translaminar en la cual se cortan pedazos de la arteria y se absorben por el catéter para que no sean 
asimilados por el flujo sanguíneo [68]. 
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Figura 1.1.11: Diferentes técnicas de aterectomía [68]. 

Por otro lado, existen otras técnicas alternativas más agresivas e invasivas, pero de solución 
inmediata, cuando no se cuenta con la instrumentación endovascular adecuada o existen problemas 
muy severos en el interior de las arterias. Estas técnicas consisten básicamente en la endarterectomía 
y la colocación de un baipás. La endarterectomía carotídea es un tipo de intervención quirúrgica en 
arterias cercanas a la arteria carótida en el cuello del paciente, donde se realiza una incisión importante 
con el fin de extirpar la placa. Una vez que se ha extraído la placa de la arteria carótida, más sangre 
rica en oxígeno pasa por la arteria y llega al cerebro (Figura 1.1.12). 

Esto reduce el riesgo de derrames cerebrovasculares. De las intervenciones cardiovasculares 
realizadas en los Estados Unidos, es la tercera más común. Se recomienda en pacientes cuando el 
ensanchamiento de la arteria alcanza el setenta por ciento o más [71], [72]. 

 
Figura 1.1.9: Angioplastia por balón a) Se introduce un 
catéter guía hasta la sección afectada; b) al llegar a la 

sección se infla y desinfla un balón instrumentado en la 
punta para distender el vaso y c) una vez distendido se 

retira el balón [69]. 

 
Figura 1.1.10: Angioplastia con balón y stent. El 

procedimiento es similar al que se muestra en la Figura 1.1.9, 
en los puntos a) y b) pero el catéter viene instrumentado con 

la malla que queda fija de en las paredes del vaso, una vez 
que el catéter se retira [70]. 
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La técnica de baipás se emplea cuando las arterias cercanas al corazón se encuentran totalmente 
obstruidas. Consiste en la implantación de un vaso extraído de una sección de menor relevancia para 
la hemodinámica del paciente, generalmente extraído de la pierna, que funge como un canal alterno 
y restablece la circulación (Figura 1.1.13) [4].  

Existe una amplia variedad de tratamientos disponibles para remover la aterosclerosis, las cuales 
dependen principalmente del grado de estenosis y ubicación de la placa de ateroma. No obstante, 
entre los inconvenientes que vale la pena mencionar respecto a estos tratamientos expuestos se 
encuentran: 

• El uso de bioprótesis medianamente invasivas tienden a encarnarse, desprenderse de los 
vasos anclados a causa de las fuerzas ejercidas por la sangre y presentar la reestenosis del 
vaso por adhesión de partículas (p. ej. lipoproteínas de baja densidad, plaquetas, sales de 
calcio, etc.) [75], [76].  

• En cuanto al empleo de técnicas remediales que requieren el empleo del bisturí (baipás, 
endarterectomía, craneotomía, etc.), el hecho de realizar incisiones y derivaciones vasculares 
supone grandes riegos para la vida de los pacientes.  

• Actualmente existe la duda de cuál de estos tratamientos es más efectivo para combatir el 
desarrollo de placas de ateroma. Por ejemplo, se han realizado diferentes estudios 
comparativos de la efectividad de la técnica de baipás vs la colocación de stents [11], [75] o 
aterectomía rotacional vs stent [77].  

• En ambos casos se concluye que los niveles de reestenosis son similares. Aunque, la 
colocación de una bioprótesis puede presentar síntomas clínicos importantes por su posible 
desprendimiento. 

Las técnicas para controlar la aterosclerosis dependen de las características físicas de las placas y de 
la ubicación de estas. La caracterización de las placas se obtiene principalmente por la ecografía que 
proporciona imágenes poco claras de la composición de las placas de ateroma [78]. Por tal motivo, es 
importante ahondar en la caracterización de las propiedades físicas de las placas de ateroma a partir 
del tipo de placa desarrollado en los pacientes para decidir el método adecuado para eliminarlas. Una 
forma eficaz de hacerlo sería tomar información en tiempo real de su composición para conocer la 
resistencia mecánica de los tejidos a granel y con ello proponer mejores técnicas para la remoción de 

 
Figura 1.1.12: Esquema representativo de una endarterectomía 

carotídea [73]. 

 
Figura 1.1.13: Técnica de baipás, imagen extraída de 

Texas Heart Institute [74]. 
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las placas. Se requiere mayor investigación acerca de las propiedades individuales de las placas de 
ateroma, mejorar las técnicas de reconocimiento ateroma y las metodologías para procesar los datos 
obtenidos. Lo anterior permitiría un ahorro en el tratamiento en general y en los insumos para aplicar 
terapia a los pacientes. 

El ahorro en el tratamiento de la aterosclerosis también se puede lograr al estandarizar los 
procedimientos se empela hoy en día para remover las placas de ateroma. Por tanto, es preciso contar 
con alternativas más económicas para remediar los efectos de las enfermedades cardiovasculares. 
Para ello recientemente se emplean nuevas tecnologías que consisten utilizar efectos magnéticos [20], 
sónicos [21] y luminosos [22]. Una alternativa que llama la atención de los científicos es el empleo de 
ondas ultrasónicas; debido a que no ionizan a los electrones a su paso y permiten el diagnóstico y 
tratamiento en conjunto. Hoy en día se emplea en distintas aplicaciones en medicina tales como; la 
eliminación de diferentes malformaciones en el cuerpo, el tratamiento de distintos tipos de cánceres 
[23], la administración transdérmica ultrasónica de medicamentos [24], por medio de sonoforesis [25], 
disolución de trombos [26], extracción de sustancias de los tejidos [27], entre otras.  

En la siguiente sección se describen las formas de aplicación del ultrasonido como medio terapéutico 
para remover otro tipo de malformaciones, asociadas principalmente a la remoción de tumores 
malignos, así como las recientes investigaciones de su aplicación para eliminar placas de ateroma.  

 

 

El Ultrasonido (US) son ondas sónicas que son emitidas a frecuencias mayores a las audibles por el 
ser humano (mayor a 20kHz). Produce longitudes de onda corta, lo que permite la reflexión en 
superficies muy pequeñas [79]. Sus aplicaciones tecnológicas son numerosas, tales como: medición 
de distancias, espesores, control de procesos y calidad en la industria, evaluación no invasiva en 
medicina, administración de fármacos [80], detección de defectos en hormigón y en soldaduras, 
sondeo del lecho marítimo y control de termitas subterráneas en biología [81], reconocimiento de 
objetos, localización de piezas arqueológicas, ensayos no destructivos en metales y simulación de 
procesos [82], extracción de aceites y esencias de materiales orgánicos [83], entre otras. 

Ultrasonido de diagnóstico. También conocido como sonografía o ultrasonografía, es una técnica 
de diagnóstico no invasiva que se utiliza para producir imágenes dentro del cuerpo. Las sondas del 
ultrasonido de diagnóstico, producidas con la ayuda de transductores piezoeléctricos, la captura de 
imágenes se realiza a frecuencias en el orden de los MHz [84]. 

El ultrasonido terapéutico. Interactúa con los tejidos del cuerpo para modificarlos por efectos 
térmicos o mecánicos. Entre las modificaciones posibles están: mover, calentar y/o destruir tejido, 
disolver coágulos y administrar fármacos a sitios específicos [85], [86]. Una ventaja del empleo de 
ondas ultrasónicas es que la mayoría de las técnicas de tratamiento terapéutico no son invasivas con 
el paciente. 
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1.2.1 Historia del ultrasonido en medicina 

El empleo de ultrasonido en el sector médico para el diagnóstico y tratamiento de diversas afecciones 
es extenso. Al descubrirse los efectos del ultrasonido se empezaron a desarrollar técnicas de 
diagnóstico y terapia para diferentes padecimientos. Debido al temor de efectos secundarios, las 
técnicas de diagnóstico tomaron ventaja sobre las terapéuticas, las cuales tuvieron auge hasta finales 
del siglo XX. Los hechos históricos más relevantes del empleo de ondas ultrasónicas en el sector 
terapéuticos se describen a continuación: 

• El uso de ondas sonoras como medio terapéutico inició probablemente con la existencia del 
ser humano, cuando los recién nacidos eran calmados con sonidos para reducir su llanto y 
tranquilizarlos.  

• El US se hace notar en el siglo XVII como fenómeno de la naturaleza, cuando el biólogo 
italiano, Lazzaro Spallanzani descubre cómo los murciélagos lo emplean para atrapar a sus 
presas y buscar frutos [87]. 

• En 1880 Pierre Curie y su hermano Jacques Curie en París, Francia descubren el efecto 
piezoeléctrico en ciertos cristales [88].  

• En 1917 Paul Langevin desarrollo los primeros traductores sónicos (150 kHz, 1 kW). Al 
probarlos bajo el agua observó sus efectos en organismos biológicos al presenciar la muerte 
inmediata de los peces nadando cerca [27].  

• Karl Theodore Dussik en 1930 intentó detectar tumores cerebrales. Hecho que causó pánico 
en la comunidad científica [87]–[89]. 

• 1942 empleo de HIFU en animales (Lynn y Putnam; Lynn et al) [2]. 

• La aceptación del US como instrumento de diagnóstico en medicina fue en el año de 1950. 
En esa época los equipos de US eran de gran tamaño, ocupaban espacios considerables y 
no se aplicaba gel conductor por lo que los pacientes eran sumergidos en un estanque lleno 
con una solución conductora, sin moverse durante la adquisición de las imágenes [87].  

• 1970 - 1980 el ultrasonido se convirtió en un pilar de diagnóstico en los campos de; cirugía 
general, urología, oftalmología, obstetricia y ginecología [48].  

• El primer sistema de HIFU aprobado por la Administración de Alimentos y Medicamentos de 
Estados Unidos (FDA), fue desarrollado en la década de los ochenta [90]. 

• En 2001, HIFU también se usó para extirpar fibroadenomas de mama, pocos años después, 
tanto las administraciones europeas como las estadounidenses aprobaron su uso para tratar 
fibromas uterinos. 

• En 2004, la FDA aprobó el tratamiento de US para remover fibromas uterinos desarrollado por 
una compañía israelí, que también desarrolló un tratamiento no invasivo de diversas 
enfermedades cerebrales tales como cáncer cerebral, enfermedad de Parkinson y accidente 
cerebrovascular [91].  

• En 2013 se desarrolló la guía de Imágenes con resonancia magnética (IRM) con 
implementación de HIFU para el tratamiento de los fibromas uterinos y la paliación ósea 
mediante ultrasonido térmico.  

En resumen, el US terapéutico se establece a finales del siglo XX. A pesar del retraso que se tuvo 
en esta área por años, actualmente se desarrollan un sinfín de aplicaciones con el ultrasonido, 
que pueden mejorar las técnicas de operación y tratamiento de diversos padecimientos.  
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1.2.2  Técnicas de empleo del US terapéutico 

Las ondas ultrasónicas se producen con la ayuda de cristales piezoeléctricos que sirven como 
transductores del sonido, convierten una señal eléctrica en sonido y viceversa. El ultrasonido puede 
ser continuo o discontinuo, como se muestra en la Figura 1.2.1 y Figura 1.2.2, respectivamente. 

 
Figura 1.2.1: Descripción de ondas continuas y efecto de fluctuación en las partículas. 

 

 
Figura 1.2.2: Descripción de ondas pulsadas y efecto de fluctuación en las partículas. 

La velocidad del ultrasonido en los tejidos blandos depende de su rigidez y densidad, cuanto más 
rígido es el material, mayor es la velocidad. El comportamiento de las partículas además de ser 
afectado por la amplitud de la frecuencia y el tipo de onda (continua o pulsada), también es afectada 
por el tipo de dispersión de la fuente de las ondas producidas, tal como se observa en la dispersión o 
concentración de la luz en espejos cóncavos o convexos (ver Figura 1.2.3 ).  
 

 
Figura 1.2.3: Forma de distribución de ondas sonoras en transductores médicos [92]. 
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1.2.3  Ultrasonido focalizado 

El ultrasonido focalizado se emplea principalmente por medio de haces de alta intensidad (HIFU por 
sus siglas en inglés). Consiste en la aplicación de energía de ultrasonido en un área específica para 
calentar y destruir localmente el tejido enfermo, técnica conocida como ablación de los tejidos [93]. El 
HIFU se ha implementado en el sector médico en operaciones cada vez menos invasivas debido a 
que sus efectos pueden propagarse a través de los tejidos sin dañarlos hasta llegar a un punto 
específico donde sus efectos se concentran [2], [93]–[95]. 

Dependiendo de los parámetros de dosificación, es decir, intensidad del campo y tiempo de 
exposición: las aplicaciones clínicas del ultrasonido focalizado generalmente se agrupan en dos 
categorías: hipertermia por ultrasonido y cirugía por ultrasonido focalizada. Generalmente, durante las 
aplicaciones de hipertermia, los tejidos se exponen a ultrasonidos durante largos períodos (de 10 a 60 
minutos) a niveles de intensidad bajos, de modo que la temperatura del tejido irradiado se eleva y se 
mantiene entre 41 y 45°C durante la terapia.  

El cambio biológico inducido es reversible en algunos casos. Por lo contrario, la cirugía de ultrasonido 
focalizado utiliza estallidos intensos relativamente cortos (de 0,1s a 30s) para inducir cambios 
irreversibles en el volumen del tejido focal. En este tipo de aplicaciones, los efectos acústicos no 
lineales y la cavitación acústica generalmente desempeñan papeles esenciales; la temperatura del 
tejido en la zona focal alcanza un rango entre 70 y 90°C en pocos segundos [96]. 

 

1.2.3.1 Efectos térmicos 

Los principales efectos del HIFU son térmicos. Cuando un haz de HIFU pasa a través de un volumen 
de tejido, parte de la energía del campo acústico primario se absorbe localmente por el tejido y se 
convierte en calor. Esto resulta en un aumento de temperatura cuya magnitud es una función de las 
propiedades físicas del medio (coeficiente de absorción acústica, densidad y calor específico), de las 
características del dispositivo de ultrasonido (geometría del haz) y de la frecuencia e intensidad 
acústica promediada en el tiempo del campo acústico [97], [98]. La temperatura del tejido elevada a 
más de 60°C durante 1s generalmente conduce a una muerte celular instantánea e irreversible 
mediante necrosis de coagulación en la mayoría de los tejidos, que es el mecanismo principal para la 
destrucción de células tumorales en la terapia con HIFU [99]. 

 

1.2.3.2 Manipulación de partículas 

Un haz ultrasónico genera vibraciones que mueven a las partículas de los objetos en dirección de la 
propagación de las ondas, de modo que éstas son conducidas a través de la dirección en la que son 
empujadas. En ocasiones se utiliza US directamente, para mover objetos pequeños a través de la 
fuerza de radiación acústica que impulsan a las partículas suspendidas en dirección paralela al 
gradiente del campo acústico [100].  
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Una onda estacionaria se configura al excitar el transductor a una frecuencia de resonancia que genera 
un patrón de gradientes de presión dentro del fluido que afecta la manipulación de células. En la Figura 
1.2.4; en a) se observa la distribución uniforme de células en el fluido; b) camino de las células a un 
nodo de presión (b); y (c) reunión de células en el nodo. 

 
Figura 1.2.4: Representación esquemática del resonador estratificado [101]. 

La manipulación de la materia también es el resultado de los efectos de la propagación de ondas 
ultrasónicas. Por ejemplo, el desgaste de los materiales por la cavitación, calentamiento de las 
superficies, fatiga del material y formación de grietas [95], [101]–[103]. 

 

1.2.3.3 Aplicación de HIFU para remover placas de ateroma 

En 2010 se realizó un estudio empleando un transductor US dual capaz de generar imágenes y brindar 
tratamiento térmico por medio de HIFU para reducir las placas de ateroma calcificadas en cuatro 
cerdos, sin necesidad de un procedimiento invasivo [104].  

En la Figura 1.2.5 se muestra la técnica de aplicación del US en uno de los cerdos estudiados. En A) 
se realiza el marcado de la piel y posicionamiento de la matriz US de modo dual; las líneas azules se 
dibujan en la piel sobre la ingle izquierda, para tener una mejor visualización de la placa aterosclerótica 
en la exploración longitudinal (L) y transversal (T) de US. El punto de intersección (flecha) representa 
el punto de mejor visualización de la placa, sobre el cual se centró la matriz estadounidense de modo 
dual. En (B) se muestra la colocación de la matriz US de modo dual centrada sobre la placa, y un 
marco metálico sostiene una membrana delgada sellada a la piel con cola.  

 
A) B) 

Figura 1.2.5: Aplicación de HIFU no invasivo, para remover la placa de ateroma en un puerco [104]. 
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El agua desgasificada contenida en la membrana proporciono un acoplamiento acústico del 
transductor a la piel. El tiempo de exposición al US fue de entre 0.25 Y 2s, a intensidades ultrasónicas 
de 4,100-5,600 W/cm2. Los animales fueron sacrificados en diferentes momentos después del 
procedimiento (no más de 7 días) para explorar los cambios histológicos ocasionados por el 
ultrasonido. 

En la Figura 1.2.6 se aprecia ablación de una parte importante del ateroma. En (A) la tinción con 
aumento a 10 (izquierda) muestra una lesión discreta de HIFU dentro de la sección verde. Las flechas 
apuntan al revestimiento endotelial de la placa de ateroma intacto. En (b) la imagen en la ampliación 
20 (derecha) muestra un agregado lesionado térmicamente de macrófagos cargados de lípidos con 
núcleos basófilos oscuros condensados o encogidos y paredes celulares rotas [104]. 

 
Figura 1.2.6: Aspecto histológico de la lesión inducida por HIFU en la placa de ateroma [104]. 

Se observó el reordenamiento de las células musculares lisas, macrófagos e inicios de hemorragia 
interna. No se observó ruptura arterial, disección o perforación dentro del rango de los niveles de 
exposición utilizados, lo cual en caso de existir representaría una seria limitación para su posible 
aplicación debido a que el colágeno subendotelial expuesto puede iniciar la formación de tapones 
plaquetarios y la formación de trombos.  
 
El hecho de que el endotelio permaneció intacto a pesar del daño dentro de la placa se atribuyó a la 
disipación de calor a causa del flujo sanguíneo. Los resultados mostraron la viabilidad de utilizar HIFU, 
a través de un abordaje extracorpóreo completamente no invasivo, para inducir lesiones térmicas 
dentro de las placas ateroscleróticas.  

 

1.2.4  Ultrasonido pulsátil 

El efecto más perceptible de la aplicación de ultrasonido pulsátil en fases líquidas es la cavitación. 
Tiene muchas aplicaciones dentro del sector médico, tales como: aumento de la permeabilidad de la 
membrana plasmática celular [105], fibrinólisis [106] y trombólisis [107], administración localizada de 
fármacos [102], entre otras.  

En el caso fases en estado sólido se crean grietas en el material y con ello se pueden formar cortes 
en áreas determinadas, o depositar fármacos como anteriormente se mencionó. Por otra parte, la 
cavitación en fases líquidas se presenta de dos formas principales, estable e inercial, lo cual depende 
de la intensidad de la onda de propagación y de su forma. 
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Cavitación estable. Consiste en la creación de cavidades dentro de un fluido que crecen en un campo 
de presión acústica como resultado de la difusión durante el medio ciclo de expansión, debido a la 
disminución de presión dentro de la burbuja. Parte del líquido que rodea la burbuja se difunde a través 
de la capa límite y se convierte en vapor dentro de la burbuja. En el medio ciclo de contracción 
posterior, como resultado del aumento de la presión dentro de la burbuja, parte de este vapor se 
condensa y se difunde. Esta difusión se "rectifica" porque el área superficial de una burbuja en el 
estado expandido es mucho mayor que en el estado contraído, proporcionando un área mayor para la 
difusión del gas en la burbuja que para la difusión fuera de ella [108] (ver Figura 1.2.7 B). 

Cavitación inercial. Se le conoce a la formación de burbujas que inicialmente crecen bajo las 
circunstancias de la cavitación estable pero experimentan un crecimiento rápido, que usualmente dura 
pocos ciclos, seguido de una explosión de microburbujas [108]. Su proceso de formación se muestra 
en la Figura 1.2.7 C. 

 
Figura 1.2.7: Cavitación estable e inercial. (A) Representación esquemática de una onda de presión acústica. (B) y (C) 

muestran, respectivamente, cavitación estable e inercial de microburbujas, (I. Lentacker, 2014) [108]. 

 

1.2.5.1 Aplicación de ultrasonido pulsado en placas de ateroma 

En 2015 se empleó ultrasonido pulsado para eliminar la placa aterosclerótica de un conejo in vivo. Se 
removió con éxito gran parte del tejido lipídico con un transductor plano no enfocado que operó a 
5,3MHz [91]. La técnica resultó más invasiva que el empleo de HIFU del estudio mencionado con 
anterioridad porque se realizaron cortes en la piel del conejo para alcanzar la arteria afectada (ver 
Figura 1.2.8) [91]. 

 
Figura 1.2.8: Acoplamiento del transductor a la arteria carótida del conejo, nótese que se realizó un corte en la piel para llegar 

a la sección requerida, (Christakis Damianou, 2015) [91].  
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Por otra parte, debido a la proximidad de la placa con la arteria con empleo de HIFU se puede producir 
daño térmico crucial como se mostró en [104]. Motivo por el cual se decidió emplear US pulsátil para 
minimizar los efectos térmicos, dejando un daño potencialmente no severo en la arteria. 

La cara externa del transductor se enfrió mediante un flujo continuo de agua desgasificada circulante 
a lo largo del transductor, de tal forma que el intercambio de temperatura con los tejidos adyacentes 
no sobrepasara a 1°C. La intensidad promedio del pulso varió de 10 a 30 W/cm2, con un factor de 
trabajo 10%-40% a 100Hz, respectivamente. Con ese transductor se eliminó hasta una profundidad 
de 2mm, en 25 minutos (ver Figura 1.2.9). 

Este tipo de tecnología parece prometedora para la eliminación de ateromas en humanos, siempre 
que se recolecte el material disuelto de la placa. Dicho material no debe fluir en el torrente sanguíneo 
ya que la exposición con la sangre provocará la activación plaquetaria dependiendo del tamaño de las 
partículas y provocar eventos trombóticos en los pacientes. Se debe tener cuidado de recoger todas 
las partículas eliminadas. Por ejemplo, en estudios con aterectomía [109], [110] se utilizó un 
mecanismo de succión para recoger las partículas eliminadas.  

 
Figura 1.2.9:  Desgaste de la pared arterial del conejo a partir de la aplicación de ultrasonido de alta frecuencia, para generar 

burbujas [91]. 

Los ejemplos de aplicación de ondas ultrasónicas muestran la eficacia experimental de su empleo 
para remover la placa de ateroma, pero se requiere de mayor investigación de los efectos a corto y 
largo plazo. Sin embargo, en la literatura hacen falta estudios teóricos que vislumbren la influencia de 
ondas ultrasónicas en los tejidos biológicos. Figura 1.2.10 

En este sentido, se propone la presente investigación en la cual la aplicación de US para remover 
placas de ateroma consiste principalmente en la ablación de los tejidos por la concentración de calor 
y el desgaste por cavitación. Se investigarán y calcularán las propiedades mecánicas de los 
componentes principales de los tejidos desarrollados durante la aterosclerosis que provocan sus 
síntomas clínicos con la finalidad de vislumbrar su resistencia ante las perturbaciones provenientes de 
US. Los valores calculados teóricamente darán los parámetros de aplicación de sensores ultrasónicos 
para su futura implementación. 
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En este capítulo se describe la forma como se constituye la materia y las ecuaciones gobernantes que 
la representan. Las características de los materiales dependen de las fuerzas de cohesión y de 
adhesión con que se unen. En el caso de materiales idealmente isotrópicos las propiedades se definen 
por las fuerzas cohesivas porque estas definen sus propiedades mecánicas [111]. En cambio, para 
materiales compuestos, como en el caso de los tejidos biológicos, las fuerzas de adhesión son las que 
determinan sus propiedades (siempre y cuando las fuerzas cohesivas no sean inferiores) [112]. 
Considerando el hecho anterior, en este capítulo se describe la teoría relacionada con estas fuerzas 
y la forma de obtener las propiedades mecánicas de los materiales a partir de ellas. Con base a esas 
propiedades se pueden predecir el comportamiento de un conjunto de elementos ante cualquier 
perturbación. Además, en función de que la ablación de los tejidos por US también puede efectuarse 
con cavitación, se describe el fenómeno por medio de la teoría de nucleación clásica y la tensión 
superficial.  

Finalmente, se mencionan algunos fenómenos del sonido que son empleados para la caracterización 
de transductores ultrasónicos con la finalidad de proponer un transductor comercial para desarrollar y 
experimentar con dispositivos que sean capaces de remover placas de ateroma. 

 

 

La teoría que se emplea como referencia para explicar el comportamiento de las moléculas a granel, 
es la teoría de los gases ideales, la cual después se desarrolló para el manejo de gases reales por 
medio de la ecuación de estado de Van der Waals. Un gas ideal es aquel en el que todas las colisiones 
entre átomos o moléculas son perfectamente elásticas, esto es, no existen fuerzas atractivas 
intermoleculares y el volumen de las moléculas es despreciable respecto al volumen global del gas. 
Se puede visualizar como una colección de esferas perfectamente rígidas que chocan unas con otras, 
pero sin interacción entre ellas. En tales gases toda la energía interna está en forma de energía 
cinética y cualquier cambio en la energía interna va acompañada de un cambio en la temperatura.  

La teoría cinética de los gases describe como se efectúa el movimiento de las partículas de un gas 
considerado ideal [113].  Establece que el calor y el movimiento están relacionados, por medio de los 
siguientes postulados: 

• Un gas ideal está formado por N partículas puntuales (átomos o moléculas). 

• Las moléculas gaseosas se mueven a altas velocidades, en forma recta y desordenada. 

• Un gas ideal ejerce presión continua sobre las paredes del recipiente que lo contiene debido a los 
choques de las partículas con las paredes de este. 

• La energía cinética media de la translación de una molécula es directamente proporcional a la 
temperatura absoluta del gas. 
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2.1.1 Ecuación de estado de gases ideales 

La ecuación de estado que describe el comportamiento de un gas ideal se identifica teóricamente por 
la siguiente ecuación: 

𝑃𝑉 = 𝑛𝑅𝑇 ( 2.1.1) 

Donde “𝑅” es la constante universal de los gases ideales, “𝑛” es el número de moles de un gas y “𝑇” 
la temperatura. La Ley del Gas ideal es una combinación de la Ley de Boyle con las últimas obras de 

Charles, Guy-Lussac y Dalton quienes mostraron que 𝑃 ∝ 𝑇 a 𝑉 constante, [112]. 

 

2.1.2 Ecuación de estado de Van der Waals 

La ecuación de estado que describe el comportamiento de los gases reales fue establecida por el 
físico holandés Van der Waals (1837-1923), establece que: 

(𝑃 + 𝑎
𝑉2⁄ ) (𝑉 − 𝑏) = 𝑅𝑇 ( 2.1.2) 

En esta expresión se considera el empleo del término “b” para dar cuenta de la influencia del tamaño 
finito de las moléculas dentro del gas y se agregó el término “𝑎 𝑉2⁄ ” para denotar las fuerzas 

intermoleculares atractivas entre los elementos del gas. Esta expresión se emplea para analizar 
teóricamente el comportamiento de los gases o fluidos contenidos en un sistema. Sin embargo, la 
forma de interacción electrostática que tiene lugar en la atracción instantánea de las partículas al 
chocar unas con otras es difícil de definir. Por lo general suele emplear el potencial de Lennard Jones 
para describir dichas interacciones, por aproximarse a los modelos experimentales. 

 

2.1.3 Ley de mezclas de Dalton 

El término 'mezcla' se utiliza con carácter general para sistemas compuestos en cualquier estado de 
agregación, es decir, para mezclas sólidas, líquidas, gaseosas o cualquier combinación. Pese a ello, 
en estado líquido, muchas veces se pone especial énfasis en un subconjunto de los componentes 
(que se llamará disolvente) de la mezcla, y al resto de los componentes se les denominará solutos, 
llamándose "disolución" a esa mezcla.  

En estado sólido, donde la movilidad molecular es mínima, se suele usar la palabra "solución sólida" 
para designar las mezclas termodinámicas (si cambian la red cristalina se llaman aleaciones), para 
evitar confundirlas con las mezclas físicas de polvos sólidos sin cohesión. Dependiendo del estado del 
sistema y de la resolución espacial elegida por el observador, las mezclas se clasifican en: 

• Mezclas homogéneas: si para la resolución elegida (p.ej. 0,1 mm), no se detectan 
variaciones bruscas de las propiedades de un punto a otro (p.ej., el aire de la 
atmósfera, el agua del mar, una barra de hierro). 

• Mezclas heterogéneas: si para la resolución elegida se observan saltos en alguna 
propiedad de un punto a otro (cambia la densidad, o el índice de refracción, etc.) 
[114]. 
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En 1810, Dalton propuso la ley de mezclas, la cual establece que la presión total de una mezcla en un 
gas es igual a la suma de las presiones de cada gas si estuvieran en un solo recipiente [115]. El efecto 
de las presiones individuales en el sistema se representa de la siguiente forma:  

𝑃𝑇 = 𝑃𝑎 + 𝑃2 + 𝑃3 + ⋯ ( 2.1.3) 

Donde: 𝑃1, 𝑃2, 𝑃3, … son las presiones parciales de los componentes 1,2,3, ...  Para demostrar cómo 
se relaciona la presión parcial con la total, se considera el caso de la mezcla de dos gases A y B. 
Dividiendo PA entre PT, se tiene: 

𝑃𝐴

𝑃𝑇
=  

𝑛𝐴𝑅𝑇/𝑉

(𝑛𝐴 + 𝑛𝐵)𝑅𝑇/𝑉
 ( 2.1.4) 

=  
𝑛𝐴

𝑛𝐴 + 𝑛𝐵
 ( 2.1.5) 

=  𝑋𝐴 ( 2.1.6) 

Donde: 𝑋𝐴 se denomina la fracción molar del gas 𝐴. La fracción molar es una cantidad adimensional 
que expresa la relación del número de moles de un componente con el número de moles de todos los 
componentes presentes. En general, la fracción molar del componente (i) en una mezcla está dada 
por: 

𝑋𝑖 =
𝑛𝑖

𝑛𝑇
 ( 2.1.7) 

Donde: ni y nT son el número de moles del componente i y el número total de moles presentes, 
respectivamente. La fracción molar siempre es menor a 1. Por tanto, la presión parcial se expresa: 

𝑃𝐴 = 𝑋𝐴𝑃𝑇  y    𝑃𝐵 = 𝑋𝐵𝑃𝑇   ( 2.1.8) 

Observe que la suma de las fracciones molares de una mezcla de gases deberá ser igual a la unidad. 
Si sólo dos componentes están presentes, entonces: 

𝑋𝐴 + 𝑋𝐵 =
𝑛𝐴

𝑛𝐴 + 𝑛𝐵
+

𝑛𝐵

𝑛𝐴 + 𝑛𝐵
= 1 ( 2.1.9) 

Si un sistema contiene más de dos gases, la presión parcial del componente (i) se relaciona con la 
presión total por: 

𝑃𝑖 = 𝑋𝑖𝑃𝑇   ( 2.1.10) 

La relación de Dalton es de gran utilidad para conocer otras propiedades físicas de las mezclas que 
se requieran además de los efectos de la presión en diferentes sistemas (tales como el peso, volumen, 
densidad, etc.). 

 

 

Las fuerzas que rigen el comportamiento de la naturaleza son: las fuerzas fuertes, débiles, 
electromagnéticas y gravitacionales. Las primeras dos tienen un rango de acción muy corto, menos 
de 105nm, pertenecen al dominio de la física nuclear y alta energía. Las dos restantes son efectivas 
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en un rango mucho más grande de distancias, que van desde distancias subatómicas hasta 
prácticamente infinitas, y son, en consecuencia, las fuerzas perceptibles de la vida cotidiana [112].  

Las fuerzas electromagnéticas son las responsables de las interacciones intermoleculares. Dotan a la 
materia de sus características físicas en sus diferentes estados (sólidos, líquidos y gaseosos). 
Además, son responsables de sus interacciones con otros materiales. La fuerza gravitatoria, fuerza 
de acción reacción establecida por Newton [116], por su parte, explica el movimiento de las mareas y 
muchos fenómenos cosmológicos. Cuando actúa en conjunto con las otras fuerzas, se explican 
fenómenos tales como la altura máxima que alcanza un líquido confinado en capilares pequeños y el 
tamaño máximo que los animales y árboles alcanzan en la tierra.  

La mínima perturbación del arreglo constitucional de los elementos corpusculares de un sistema puede 
crear un gran cambio en sus condiciones iniciales [117], dependiendo de los niveles energéticos en 
que se encuentren sus componentes (estados de la materia). Sin embargo, debe ser un efecto superior 
al efecto inicial, para que se visualicen dichos cambios. Es gracias a la afirmación anterior que se 
puede decir que “Aun en el gran caos puede generarse el orden y del orden puede emerger el caos, 
todo depende de la vara con la que este se mida y el color del cristal con que se mire”. El cambio 
resultante, se considera así, un estado particular de la materia. Existen muchos caminos que siguen 
las partículas individualmente (cada una en un microestado), que al agruparse a mayor escala 
(macroestado), llegan a un equilibrio con características definidas a causa de la afinidad que tienen 
con otros elementos y el orden en que son agregadas.  

Los sistemas biológicos tienden a ser sistemas totalmente caóticos. Sin embargo, la técnica de estudio 
de estos sistemas es hacer corrimientos infinitesimales para hacer acercamientos a la realidad de los 
procesos. La ciencia que estudia el comportamiento de los sistemas a través del intercambio de calor 
o energía es la termodinámica, de la cual se desprenden los modelos objeto de esta investigación, 
enfocados en: la teoría cinética de los gases, modos de vibración, teoría de nucleación, desgaste de 
materiales. Las cuales describen los efectos causados por el paso de ondas ultrasónicas a través de 
los tejidos y serán empleadas como referencias para alcanzar el objetivo establecido en este trabajo.  

Las interacciones electromagnéticas van desde la unión de átomos por su capacidad de carga, hasta 
las interacciones entre moléculas por su polarización.  Cuando las fuerzas de atracción ocurren entre 
moléculas del mismo tipo se conocen como fuerzas de cohesión molecular, pero si las fuerzas 
atractivas son respecto a moléculas diferentes son fuerzas de adhesión.  

 

 

Las fuerzas intermoleculares son esencialmente de origen electrostático. Existe una amplia 
clasificación de las interacciones intermoleculares que dependen del nivel de potencial o afinidad en 
que las moléculas tienden a unirse, a pesar de que todas tienen el mismo origen fundamental. Existen 
dos tipos de enlaces primarios y secundarios: 

• Enlaces primarios: (unión entre átomos o moleculares) Se componen de enlaces iónicos, 
metálicos y covalentes. Su punto de fusión 1000-400°K (Figura 2.3.1).  

• Enlaces secundarios: (uniones entre moléculas o entre superficies). Este grupo queda 
caracterizado por uniones de poca contribución energética provenientes de las fuerzas de Van 
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der Waals, hidrofóbicas, enlaces de hidrógeno y solvatación [112]. Su punto de fusión de 100 
a 500°K (p. ej. Figura 2.3.2). 

La forma en la que interactuarán las partículas por medio de sus enlaces primarios y secundarios 
forma arreglos tan complejos como los que se ejemplifican en el Anexo I. 

 
Figura 2.3.1: Enlaces covalentes direccionales en grano de diamante [111]. 

 

Figura 2.3.2: Disposición de las moléculas de H20 en hielo, mostrando los enlaces de hidrógeno. Los enlaces de hidrógeno 
mantienen a las moléculas bien separadas, por lo que el hielo tiene una densidad más baja que el agua [111]. 

Las propiedades a granel de los materiales son el resultado de las interacciones intermoleculares de 
sus componentes corpusculares, tal como el módulo de Young el cual depende de: 

(1) Las fuerzas que mantienen unidos a los átomos (los enlaces interatómicos) que actúan como 
pequeños resortes, ver Figura 2.3.3, a).  

(2) Las diversas formas en que los átomos se agrupan (forma de activación del átomo). Esto 
determina cuántos resortes pequeños hay por unidad de área y el ángulo del que se pueden 
tirar (Figura 2.3.3, b) y c)). 

 
Figura 2.3.3: Representación básica de enlace atómico a), empaquetamiento lineal de átomos b) y otro ejemplo de 

empaquetamiento atómico c) [118]. 
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De las configuraciones mostradas en la Figura 2.3.3, el arreglo correspondiente a c) por lo general es 
más rígido que la configuración b) para las mismas distancias interatómicas de dos átomos. En la 
Tabla 2.3.1 se muestra el rango de valores de rigidez y el módulo de Young “E” para cada los enlaces 
intermoleculares que se mencionan. 

Tabla 2.3.1: Rango de energía y módulo de Young de enlaces intermoleculares [111]. 

Tipo de eslabón 𝒌𝟎(𝑵 ∙ 𝒎−𝟏) E(GPa), de la ecuación( 2.6.10), 

(con 𝒙𝟎 = 𝟐, 𝟓 × 𝟏𝟎−𝟏𝟎 

Covalente, ej. C-C 50-180 200-1000 

Metálico, ej. Cu-Cu 15-75 60-300 

Iónico, ej. Na-Cl 8-24 32-96 

H-bond, ej. H2O-H2O 2-3 8-12 

Van der Waals, ej. Polímeros 0,5-1 2-5 

Los enlaces más rígidos son los enlaces covalentes y metálicos mientras que los enlaces de Van der 
Waals tienden a ser más elásticos; por lo que son frecuentes en las zonas interfaciales que unen a un 
material con otro. 

 

 

Las fuerzas interfaciales por lo general se refieren a los enlaces secundarios de las moléculas y son 
atribuidas principalmente a las fuerzas de Van der Waals. Se consideran así por ser las fuerzas 
intermoleculares más débiles respeto a otras configuraciones atómicas.  

 

2.4.1 Fuerzas de Van der Waals  

Van der Waals demostró en 1873, que existe una influencia entre todas las partículas contenidas en 
un gas que surgen de las fluctuaciones en los diferentes momentos dipolares eléctricos de las 
moléculas. Se correlacionan a medida que se acercan unas con otras, dando lugar a una fuerza 
atractiva (de la misma manera que dos imanes giratorios se alinean y se atraen a medida que se 
aproximan), conocida como fuerza de Van de Waals (VDW) [119], [120]. 

Siempre hay una energía de adhesión de VDW entre dos moléculas o superficies, para las diferentes 
interacciones intermoleculares que tiene una dependencia de la ley de potencia en la separación r 
(separación centro a centro) que se suele escribir como: 

V(r) = −𝐴𝐻/r6 ( 2.4.1) 

Por lo que la fuerza resultante queda de la forma: 

F(r) = −
dV(r)

dr
= −6

−𝐴𝐻

r7
 ( 2.4.2) 

Donde: la constante A, se conoce como la constante de Hamaker, que es la contribución no geométrica 
a la fuerza de atracción, basada únicamente en las propiedades moleculares [121]. La constante de 
Hamaker depende de las propiedades ópticas y la geometría de los cuerpos que interactúan. Por 
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convección F positiva representa una repulsión y F negativa una atracción intermolecular. La fuerza 
resultante siempre es atractiva entre moléculas o materiales similares [122]. En el Anexo II se muestra 
la energía VDW y las leyes de fuerza para algunas geometrías comunes. La constante de Hamaker 
𝐴11, que representa la interacción de dos materiales similares, es igual a: 

𝐴11 = 𝜋2𝑞1
2𝛽11 ( 2.4.3) 

Donde: 𝑞1 es el número de átomos por cm3 y 𝛽11 es la constante de London/van der Waals para la 

interacción entre dos moléculas. Los valores de 𝛽 se obtienen a partir del potencial de ionización de 
las moléculas de interés, y así se puede calcular la constante de Hamaker [121]. 

La constante de Hamaker es un parámetro importante de las fuerzas de Waals en la descripción de 
las interacciones de partículas que incluyen la coagulación, flotación, dispersión y ordenación. Para el 
cálculo de las constantes de Hamaker, se proponen diversos métodos: químicos; por coloides, 
interacción de dos alambres metálicos cruzados y mediciones de equilibrio o espesor de película 
dinámica; a partir de medidas de tensión superficial; método reológico y mediciones de interacciones 
sólido-sólido entre cuerpos macroscópicos a largas distancias [123].  

La fuerza de van der Waals tiene un origen electrodinámico porque surge de las interacciones entre 
los dipolos eléctricos atómicos o moleculares oscilantes o giratorios dentro de los medios que 
interactúan. Hay tres tipos de interacciones que contribuyen a la fuerza de van der Waals: (I) La fuerza 
de Keesom, que es la interacción entre dos dipolos permanentes; (II) la fuerza de Debye, interacción 
entre un dipolo permanente y un dipolo inducido; (III) la fuerza de dispersión o de Londres, interacción 
entre dos dipolos inducidos. Entre las moléculas, cada una de estas contribuciones tiene una energía 
libre de interacción que varía con la sexta potencia inversa de la distancia a distancias de separación 
pequeñas e intermedias (de 1-2Å a varios nm) [124]. 

 

2.4.2 Constante de Hamaker para diferentes interfases 

En los tejidos biológicos el apelmazamiento de los conjuntos proteicos y celulares de los que se 
componen dota a estos de sus principales características físicas. Es así como la adhesión que existe 
en sus fronteras es un factor importante para calcular la elasticidad de los agrupamientos formados. 
Para el contacto simple entre dos materiales 1 y 2, la constante de Hamaker se puede calcular por 
medio de la siguiente relación:  

 
Sin embargo, existen circunstancias donde existe un material interfacial que los separa y que tiene 
efectos importantes en la interacción de los elementos como es el caso de las fases líquidas y sólidas 
de distintos materiales, este caso se ilustra en la Figura 2.4.1. La constante de Hamaker para la 
interacción mostrada anteriormente, donde el material 1 y 2 están separados por un material interfacial 
3, [121], se puede calcular por:   

 

𝐴12 ≈ √𝐴11𝐴22 

 

( 2.4.4) 

𝐴132 ≈ 𝐴12 − 𝐴32 − 𝐴13 + 𝐴33 
 

( 2.4.5) 
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Al aplicar la relación ( 2.4.4), para cada uno de los coeficientes de la ecuación ( 2.4.5) la constante 

𝐴132 se puede rescribir de la siguiente manera:  

En el caso de que los materiales 1 y 2 con 𝐴11 = 𝐴22 (propiedades físicas iguales) la constante 𝐴132 
se deduce por medio de las siguientes relaciones matemáticas: 

𝐴132 ≈ 𝐴11 + 𝐴33 − 𝐴13 ≈ 𝐴133 ( 2.4.7) 

𝐴131 ≈ (√𝐴11 − √𝐴33)
2
 ( 2.4.8) 

𝐴232 ≈ (√𝐴11 − √𝐴33)
2
 ( 2.4.9) 

𝐴132 ≈ √𝐴131𝐴232 ( 2.4.10) 

Dependiendo del arreglo de los materiales y el punto específico donde se requiera conocer la fuerza 
de adhesión, se pueden emplear las expresiones de esta sección para conocer la constante de 
Hamaker de la interacción deseada. 

 
Figura 2.4.1: Representación de la interacción de dos materiales 1 y 2 al estar separados por un material de interfaz 3. 

 

 

La energía de la superficial γ de un material es igual a la mitad de la energía necesaria para separar 
dos superficies planas en contacto hasta el infinito, como se muestran en la Figura 2.5.1. Es igual a 
dos veces la energía superficial de un material, 2𝛾𝑠. La ecuación que representa esta expresión se 
muestra a continuación:  

𝐸𝑎𝑑ℎ =
𝐴𝐻

24𝜋𝐷0
2 ( 2.5.1) 

 

𝐴132 ≈ (√𝐴22 − √𝐴33)(√𝐴11 − √𝐴33) 

 

( 2.4.6) 
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Figura 2.5.1: Representación de un sistema macroscópico compuesto por n número de componentes [119]. 

Donde: 𝐸𝑎𝑑ℎ es la energía necesaria para separar dos superficies, 𝐴𝐻  es la constante de Hamaker y 

𝐷0 es la distancia de equilibrio de atracción entre las moléculas que componen el material de estudio. 
La derivada de la ecuación ( 2.5.1) es igual a la fuerza requerida para separar dos superficies, por 
tanto: 

𝐹𝑎𝑑ℎ =
𝐴𝐻

12𝜋𝐷0
3 ( 2.5.2) 

La fuerza de adhesión es un parámetro importante que sirve de referencia para calcular la rigidez de 
un conjunto de elementos, conociendo la forma en la que estos se conectan y las distancias en las 
que se rompen, tal como se explicará en las siguientes secciones.  

 

 

La rigidez de solo uno de los enlaces atómicos en un material sometido a un esfuerzo de tracción o 
contracción se puede definir de la siguiente manera:   

Donde: 𝑈 es la energía de enlace, 𝑟 es la distancia de separamiento de las moléculas o átomos, 𝑟0 
es la distancia de equilibrio entre átomos [125]. El espaciamiento de equilibrio ocurre cuando la energía 
total del par de átomos llega a un mínimo o cuando ninguna fuerza neta actúa (Figura 2.6.1). Para 
pequeñas deformaciones, k0 se mantiene constante (es la constante de resorte del enlace). Esto 
significa que la fuerza entre un par de átomos, estirados a una distancia es igual a: 

𝐹 = 𝑘0(x − 𝑥0) ( 2.6.2) 

Donde: la expresión (𝑥 − 𝑥0)  es igual a la deformación del enlace, expresado por 𝛿.  

 
 

k0 (
𝑑2𝑈

𝑑𝑟2
)

𝑟=𝑟0

 ( 2.6.1) 
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Figura 2.6.1: Los átomos o iones se separan respecto a un espaciamiento de equilibrio, que corresponde al estado de mínima 

energía (o cuando la fuerza de atracción o repulsión entre los átomos es igual a cero) [125]. 

Para su sólido unido por este tipo de enlaces, que une átomos entre dos planos dentro del material 
como se muestra en la Figura 2.6.2. El esfuerzo total ejercida en el área de la unidad, si los planos se 
separan se define al multiplicar el esfuerzo realizado por el número total de enlaces formados, de la 
siguiente manera: 

 
Por simplicidad se representan los átomos en las esquinas de los cubos de lado 𝑥0. Para ser correctos 
se deben extraer los átomos en las posiciones dictadas por la estructura cristalina de un material en 
particular, pero este caso da un ejemplo de la interacción intermolecular [118]. 

𝜎 = N ∙ 𝑘0(x − 𝑥0) ( 2.6.3) 



47  
 

 
Figura 2.6.2: Representación del empaquetamiento de enlaces en un material compacto [118]. 

N es el número de enlaces/ unidad de área, que es igual a 1/𝑥0
2. Por tanto, el esfuerzo también se 

representa como:  

 La deformación del elemento se expresa, de la siguiente manera: 

𝜀 =
𝛿

𝑥0
=

𝑥−x0

𝑥0
 ( 2.6.5) 

Por tanto, al realizar el trabajo matemático de las ecuaciones ( 2.6.6)y ( 2.6.7) 

→ 𝜎 ∙ 𝑥0
2 = 𝑘0(x − 𝑥0) 

 

( 2.6.6) 

 

→ 𝜎 =
𝑘0

𝑥0
(

(x − 𝑥0)

𝑥0
) ( 2.6.7) 

Se obtiene que el esfuerzo requerido para mover un enlace es:  

𝜎 =
𝑘0

𝑥0
𝜀 ( 2.6.8) 

A partir de la ley de Young que establece que:  

 𝜎 = 𝐸𝜀  ( 2.6.9) 

Realizando una comparación con la expresión obtenida anteriormente el módulo de Young respecto a 
una interacción interatómica queda definido por: 

𝐸 =
𝑘0

𝑥0
 ( 2.6.10) 

Los materiales a granel se distinguen entre sí por sus propiedades físicas perceptibles, las cuales se 
describen por lo general con diagramas de esfuerzo deformación, como el que se muestra en Figura 
2.6.3. En la imagen se muestra la relación entre la deformación y el esfuerzo que representa si un 
material tiende a tener una respuesta elástica dependiendo de la sección de la curva en donde se 

𝜎 =
𝐹

𝑥0
2 ( 2.6.4) 
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prolongue su comportamiento. En este tipo de diagramas, se distinguen ciertas zonas que describen 
cómo un material cambia su respuesta mecánica ante la aplicación de un esfuerzo constante (corte, 
flexión, tensión, torsión, compresión, etcétera).  

 
Figura 2.6.3: Diagrama de esfuerzo-deformación unitaria que se obtiene de la prueba de tensión estándar [126]. 

En la figura la parte a) muestra el comportamiento de un material dúctil y b) un material frágil. Donde: 
“pl” marca el límite proporcional; “el”, el límite elástico; “y” la resistencia a la fluencia según lo define la 
deformación a; “u” la resistencia máxima o última; y “f” la resistencia a la fractura. Entre las zonas “O” 
y “el” (punto doble de la curva o punto de cambio de pendiente), zona en la que el material muestra 
un comportamiento elástico lineal. En este punto, si se retira la carga, el material regresa a su forma 
original y tamaño inicial. Después de esta zona el material tenderá a fluir plásticamente de los puntos 
“pl” hasta “y”, de “y” al punto “u” (punto de resistencia ultima o máxima) adquiere un endurecimiento 
para seguir deformándose. A partir de ese punto el material se pondrá menos tenso hasta el punto de 
fractura “f”.  

 

2.6.1 Módulo de elasticidad respecto a energía superficial 

A partir de las diferentes interacciones posibles mostradas en el Anexo II se obtienen distintas 
expresiones para el trabajo de adhesión. Tomando en cuenta la expresión dada en ( 2.5.1) se puede 
obtener la rigidez de un enlace adherente entre dos superficies al despejar el término 𝐷0 de la 
siguiente expresión: 

𝐷0 = (
𝐴𝐻

24𝜋𝛾𝑆
)

1/2

 ( 2.6.11) 

Para ello, lo primero que se debe de hacer es sustituir el término 𝐷0 de la ecuación anterior por el 

movimiento de una partícula simple x definido por (𝐹 = 𝑥 ∙ 𝑘). La igualdad se muestra a continuación: 

(
𝐴𝐻

24𝜋𝛾𝑆
)

1/2

=
∑ 𝐹

𝑘
 ( 2.6.12) 

Por tanto, la relación entre la rigidez producida por la energía superficial se define por:  

𝑘 = (
24𝜋𝛾𝑆 ∙ ∑ 𝐹

𝐴𝐻
)

1/2

 ( 2.6.13) 
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La suma de las rigideces de los arreglos moleculares de la materia depende de la forma en la que se 
colocan sus componentes corpusculares, los modelos más sencillos de acoplamiento de rigidez se 
modelan como se observa en la Figura 2.6.4. 

1

𝑘𝑒𝑞
=

1

𝑘1
+

1

𝑘2
+ ⋯ +

1

𝑘𝑛
 

 
( 2.6.14) 

𝑘𝑒𝑞 = 𝑘1 + 𝑘2 + ⋯ + 𝑘𝑛 

 

( 2.6.15) 

Figura 2.6.4: Calculo de rigidez conforme la distribución en serie o paralelo en un sistema [127]. 

 

 

La frecuencia es una magnitud que mide el número de repeticiones por unidad de tiempo de cualquier 
fenómeno o suceso periódico. De esta manera, una vibración, que se define como cualquier 
movimiento que se repite después de un intervalo de tiempo, tiene una frecuencia determinada. 

El vaivén de una partícula respecto a otra, al tratar de separarlas, es una forma de vibración básica 
que depende de la rigidez de los materiales. Si se deja que un sistema vibre por sí mismo después de 
una perturbación inicial, la frecuencia con la cual oscila sin la acción de fuerzas externas se conoce 
como frecuencia natural (𝑤𝑛). La frecuencia natural de un sistema simple no amortiguado se define 
por la siguiente ecuación: 

𝑤𝑛 = √
𝑘

𝑚
 ( 2.7.1) 

La vibración de un sistema implica la transformación de su energía potencial en energía cinética y de 
manera alterna. Si el sistema se amortigua, una parte de su energía se disipa en cada ciclo de 
vibración y se le debe remplazar por una fuente externa para que se mantenga un estado de vibración 
estable. Cada cuerpo en el espacio tiene su propia frecuencia característica que depende de las 
propiedades de la ecuación. 

Los modos de vibración natural están directamente relacionados con los enlaces intermoleculares de 
los materiales.  Los diversos arreglos de las partículas que se obtienen son proporcionales a la rigidez 
del sistema y, por tanto, a la frecuencia natural. Por lo general, un sistema vibratorio que tiene (n) 
grados de libertad tiene (n) frecuencias naturales de vibración distintas [127]. 
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La cavitación es un fenómeno producido por la formación y colapso de burbujas de vapor en líquidos 
debido a cambios significativos en la presión hidrostática. La erosión por cavitación se produce cuando 
las cavidades de vapor colapsan cerca de la superficie sólida provocando ondas de choque y micro 
chorros de manera cíclica, causando remoción de material [128]. Para entender la formación de las 
cavidades de vapor es necesario enfocarse en los estados de agregación líquido y gaseoso. La Figura 
2.8.1  muestra el diagrama de fases del agua, que está representada por una gráfica de presión vs 
temperatura para un volumen de control específico.  

 
Figura 2.8.1: Diagrama de fases del agua [129]. 

En la Figura 2.8.1 se destacan cuatro puntos importantes: 1) punto crítico, punto en donde las 
densidades de la fase de vapor y líquida son similares; 2) punto de ebullición, cualquier punto que se 
encuentre sobre la línea que atraviesa el punto 2 entre los puntos 3 y 1 es un punto en donde el agua 
cambia de estado (líquido-vapor) o un punto de ebullición, el punto de ebullición del agua en 
condiciones normales, nivel del mar, es de 1atm; 3) Punto triple, es el punto de la gráfica en donde 
coexisten las tres fases del agua; 4) Punto de fusión, cualquier punto que se encuentre sobre la recta 
que contiene el punto 4 es conocido como punto de fusión y representa la transición de un estado 
líquido a sólido. 

 

2.8.1 Tensión superficial  

La tensión superficial es un fenómeno importante en las transiciones de fase de la materia. Representa 
es estado energético de la separación de dos fases [130]. La tensión superficial se ocasiona por el 
déficit de moléculas en la superficie de un material que aumenta la tensión en la capa límite, como se 
observa en la Figura 2.8.2.  
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Figura 2.8.2: Fuerzas que interactúan en el interior de un líquido homogéneo [130]. 

Las moléculas en la materia en un sistema a granel interactúan entre sí, por las fuerzas de enlace, por 
lo que las fuerzas de interacción entre ellas se cancelan, colocando a las moléculas en un estado de 
baja energía. Por el contrario, las moléculas de la superficie del líquido, al no tener vecinas en la parte 
superior, se encuentran en un estado de mayor energía debido al desbalance de fuerza de cohesión 
hacia el interior del líquido. La tensión superficial en los líquidos también es proporcional a la adhesión 
de un material con su medio. La unidad de medida de la tensión superficial que se mide en N/m o 
J/m2. En la Tabla 2.8.1 se observa la tensión superficial del agua para diferentes temperaturas que 
van desde 10°C a los 100°C. 

El fenómeno de cavitación se explica por medio de la teoría de nucleación, la cual describe el proceso 
de formación de burbujas como la formación de cavidades de la nueva fase durante la fase inicial o 
preexistente. Debido a que la nucleación de burbujas representa una separación de dos fases, la 
tensión superficial de la sustancia juega un papel fundamental debido a que es proporcional a la fuerza 
de adhesión entre las fases.  

Tabla 2.8.1: Tensión superficial 𝜸 del agua a diferentes temperaturas [131]. 

Sustancia 
Temperatura  

(°C) 
Tensión superficial  

(𝜸=mN/m) 

Agua 

10 74,23 

25 71,99 

50 67,94 

75 63,57 

100 58,91 

La ecuación de Young-Laplace expresa la relación matemática entre el cambio de presión a causa de 
la curvatura de las fases de un sistema, la cual interpreta de la siguiente manera: 

∆𝑃 = 𝛾 (
1

𝑟1
+

1

𝑟2
) ( 2.8.1) 

Donde, 𝑟1 y 𝑟2 son los dos radios de curvatura principales. ∆𝑃 también se llama presión de Laplace. 
La situación es muy similar a la formación de capilares que se representan en la Figura 2.8.3. La 

curvatura 
1

𝑟1
+

1

𝑟2
 es un punto en una superficie curvada de forma arbitraria se obtiene como sigue: 
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• En el lugar de interés se traza una normal a través de la superficie y luego se pasa un plano 
a través de esta línea, y la intersección de esta línea con la superficie. La línea de intersección 
será, en general, una curva en el punto de interés.  

• El radio de curvatura 𝑟1 es el radio de un círculo inscrito a la intersección en el punto de 
interés.  

• El segundo radio de curvatura se obtiene haciendo pasar un segundo plano a través de la 
superficie que también contiene a la normal, pero perpendicular al primer plano. Esto da a la 
segunda intersección y conduce al segundo radio de curvatura 𝑟2.  

• Los planos que definen los radios de curvatura deben ser perpendiculares entre sí y contienen 
la superficie normal. Se observa que cuando el diámetro de la burbuja disminuye, la presión 

circundante aumenta debido a la tensión superficial, por lo que el ∆𝑃 =
4𝛾

𝑑
. 

 
Figura 2.8.3: Representación de radio de curvatura de un capilar [132].  

La presión de Laplace en una gota hace que las moléculas se evaporen más fácilmente. En el líquido 
que rodea una burbuja se reduce la presión con respecto a la parte interior de la burbuja, lo que 
ocasiona un aumento en la presión cuando el vapor alcanza un estado de saturación. Para calcular el 
cambio de presión de vapor para superficies de líquidos curvados se aplica la ecuación de Kelvin-
Helmholtz: 

𝑅𝑇 ∙ 𝐼𝑛 (
𝑃0

𝐾

𝑃0
) = 𝛾 ∙ 𝑉𝑚 (

1

𝑟1
+

1

𝑟2
) ( 2.8.2) 

Donde: 𝑃0
𝐾  o es la presión de vapor en una superficie curvada y 𝑃0 en una superficie plana. El índice 

"0" indica que todo es válido sólo en equilibrio termodinámico. En equilibrio la curvatura de una 
superficie líquida es constante en todas partes. 𝑉𝑚 el volumen molar del líquido. Para un volumen de 
esfera de radio r, la ecuación de Kelvin-Helmholtz se simplifica de la siguiente forma: 

𝑅 ∙ 𝑇 ∙ 𝐼𝑛 (
𝑃0

𝐾

𝑃0
) =

2 ∙ 𝛾 ∙ 𝑉𝑚

𝑟
 ( 2.8.3) 

Donde la presión de saturación se expresa como: 

𝑃0
𝐾 = 𝑃0 ∙ 𝑒

2∙𝛾∙𝑉𝑚
𝑟∙𝑅∙𝑇  ( 2.8.4) 
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Para obtener la ecuación de Kelvin-Helmholtz se considera la energía libre de Gibbs del líquido, 
(energía disponible para realizar un trabajo). La energía libre molar de Gibbs cambia conforme a la 
curva de la superficie por los aumentos de presión. En general, cualquier cambio en esta energía, está 
dado por la ecuación fundamental 𝑑𝐺 = 𝑉𝑑𝑃 − 𝑆𝑑𝑇. El aumento de la energía libre de Gibbs por 
mol de líquido, sobre la curva, a temperatura constante es: 

∆𝐺𝑚 = ∫ 𝑉𝑚𝑑𝑃 = 𝛾 ∙ 𝑉𝑚 ∙ (
1

𝑟1
+

1

𝑟2
)

∆𝑃

0

 ( 2.8.5) 

Se asume que el volumen molar 𝑉𝑚 permanece constante, debido a que la mayoría de los líquidos 
son incompresibles para las presiones consideradas. Para una gota esférica rodeada de vapor, se 

escribe ∆𝐺𝑚 =
2∙𝛾∙𝑉𝑚

𝑟
. La energía libre moilar de Gibbs del vapor depende de la presión de vapor P 

o de acuerdo con: 

∆𝐺𝑚 = 𝐺𝑚
0 + 𝑅 ∙ 𝑇 ∙ 𝐼𝑛𝑃0 ( 2.8.6) 

Para un líquido con una superficie curva se tiene: 

∆𝐺𝑚
𝑘 = 𝐺𝑚

0 + 𝑅 ∙ 𝑇 ∙ 𝐼𝑛𝑃𝑚
𝑘  ( 2.8.7) 

Por consiguiente, el cambio en la energía libre molar de Gibbs dentro del vapor debido a la curva de 
la interfaz es: 

∆𝐺𝑚 = ∆𝐺𝑚
𝑘 − 𝐺𝑚

0 = 𝑅 ∙ 𝑇 ∙ 𝐼𝑛 (
𝑃0

𝐾

𝑃0
) ( 2.8.8) 

Al considerarse que el sistema líquido y de vapor están en equilibrio, se pueden igualar ambas 
ecuaciones para encontrar la ecuación característica de Kelvin-Helmholtz. Cuando esta ecuación se 
aplica a burbujas líquidas se obtiene la ecuación ( 2.8.3) pero con signo negativo, el cual se debe a la 
curvatura negativa de la superficie del líquido.  

La presión de vapor dentro de una burbuja es reducida. Esto explica por qué es posible sobrecalentar 
líquidos: cuando la temperatura se incrementa por encima del punto de ebullición (a una presión 
externa dada) algunas veces, se forman pequeñas burbujas. Dentro de la burbuja la presión de vapor 
se reduce, el vapor se condensa y la burbuja se colapsa. Sólo si se forma una burbuja más grande 
que un cierto tamaño crítico, es probable que aumente de tamaño en lugar de colapsar o convertirse 
en nano burbujas [132]. 

 

2.8.2 Teoría de nucleación clásica 

La nucleación implica la aparición espontánea de pequeñas regiones de una nueva fase en una fase 
anterior a causa de una fluctuación de sus condiciones externas. Al coexistir dos fases, hay una 
energía de barrera que permite la permanencia y envoltura de ambas.  Existen muchas formas en las 
que la nucleación acontece además del fenómeno de cavitación. Por ejemplo; en los cambios de 
estados [133], cristalización de sustancias [134], reacciones químicas [135], creación de porosidades 
[136], propagación de fisuras [137], entre otras.  
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Para que exista una fluctuación, debe de darse un cambio abrupto de ciertas propiedades en la fase 
original, que ocasione la formación de pequeños clústeres. Un "clúster" es un conjunto de átomos (o 
moléculas) en configuración de una nueva fase. Por ejemplo: cuando el hielo se calienta, su estado 
cambia continuamente hasta el momento en que se alcanza la temperatura de 0°C (a presión normal), 
en la cual el hielo comienza a transformarse en agua líquida con propiedades absolutamente 
diferentes. Otro ejemplo es el gas enfriado a presión constante. Su estado cambia continuamente 
hasta una cierta temperatura a la cual la condensación comienza a transformar el gas en un líquido. 
Existen dos formas principales en que ocurre la nucleación de una sustancia: 

• Nucleación homogénea. Ocurre al azar en el espacio y el tiempo, donde pequeños grupos 
de una nueva fase surgen espontáneamente dentro de la fase metaestable original.  

• Nucleación heterogénea. La nucleación surge a partir de sitios preferenciales debido a 
impurezas en los materiales [138] o inestabilidades en la corriente de un fluido donde la 
densidad y presión no son uniformes [117]. 

En esta tesis se analizará la formación de cavidades en líquidos considerando que la nucleación de 
las burbujas se realiza de forma homogénea. Se emplea la teoría clásica de nucleación (TCN) [139]. 
En la cual se asume que un núcleo es generado como resultado de las fluctuaciones de densidad en 
un líquido en fase metaestable, en forma de pequeñas burbujas de radio “r”. En un líquido puro la 
tención superficial es la manifestación macroscópica de la fuerza intermolecular que tiende a mantener 
las moléculas unidas y previene la formación de largos huecos. Con el fin de describir la nucleación, 
se calcula el cambio en la energía libre de Gibbs para la condensación de n moles de vapor a una 
presión de vapor P en una gota. El cambio de energía de Gibbs resulta de la diferencia entre la energía 
libre de la fase de vapor menos la energía de la fase líquida 𝐺𝑉 − 𝐺𝐿 .Donde 𝐺𝑉 está dada por: 

𝐺𝑉 = 𝑛𝐺0 + 𝑛 ∙ 𝑅 ∙ 𝑇 ∙ 𝐼𝑛𝑃 ( 2.8.9) 

Suponiendo que el vapor se comporta como un gas ideal, se propone que 𝐺𝐿 sea igual a la energía 

libre de Gibbs de un vapor (hipotético), que está en equilibrio con la gota de líquido. Este vapor 

hipotético tiene una presión 𝑃0
𝐾 , su energía libre de Gibbs se define como 

𝐺𝐿 = 𝐺𝑉
ℎ𝑖𝑝𝑜𝑡é𝑡𝑖𝑐𝑜 = 𝑛𝐺0 + 𝑛 ∙ 𝑅 ∙ 𝑇 ∙ 𝐼𝑛𝑃0

𝐾  ( 2.8.10) 

Cuando las gotas tienen una superficie curva de radio r, la presión de vapor 𝑃0
𝐾  es mayor que la de la 

superficie del líquido plano. Por lo tanto, la diferencia en las energías de Gibbs es: 

𝐺𝑉 − 𝐺𝐿 = 𝑛 ∙ 𝑅 ∙ 𝑇 ∙ 𝐼𝑛𝑃 − 𝑛 ∙ 𝑅 ∙ 𝑇 ∙ 𝐼𝑛𝑃0
𝐾 = −𝑛 ∙ 𝑅 ∙ 𝑇 ∙ 𝐼𝑛

𝑃0
𝐾

𝑃0
 ( 2.8.11) 

Lo anterior, sin embargo, no es toda la diferencia de energía total. Además, la gota tiene una tensión 

superficial que tiene que ser considerada. El cambio total en la energía libre de Gibbs es: 

∆𝐺 = −𝑛 ∙ 𝑅 ∙ 𝑇 ∙ 𝐼𝑛
𝑃0

𝐾

𝑃0
+ 4𝜋 ∙ 𝛾 ∙ 𝑟2 ( 2.8.12) 

En una gota de radio r hay 𝑛 = −
4𝜋∙𝑟3

3∙𝑉𝑚
 moles de moléculas, donde 𝑉𝑚 es el volumen molar de la 

fase líquida. Conduce a: 

∆𝐺 = −
4𝜋 ∙ 𝑅 ∙ 𝑇 ∙ 𝑟3

3 ∙ 𝑉𝑚
∙ 𝐼𝑛

𝑃0
𝐾

𝑃0
+ 4𝜋 ∙ 𝛾 ∙ 𝑟2 ( 2.8.13) 
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Este es el cambio en la energía libre de Gibbs en la condensación de una gota a partir de una fase de 

vapor con presión parcial P. En la Figura 2.8.4 se muestran las variaciones en la energía G cuando 

se incrementa el tamaño del radio r. De acuerdo con la teoría clásica de nucleación, la energía 

necesaria para formar un núcleo de radio r es la suma de la contribución de la superficie y la 

contribución de la masa desplazada.  

 
Figura 2.8.4: Energía de nucleación en función del radio. Las burbujas de radios mayores al crítico son estables y crecen 

[140]. 

Por otra parte, sí se analiza la ecuación  ( 2.8.13) con mayor detalle, para 𝑃0 < 𝑃0
𝐾  , el primer término 

es positivo y por lo tanto ∆𝐺 es positivo. Cualquier gota que esté formada por moléculas de 

agrupamiento al azar se evaporará. Este proceso puede ocurrir aún sin condensación. Para 𝑃0 > 𝑃0
𝐾 , 

∆𝐺 aumenta al aumentar el radio y tiene un máximo en el radio 𝑟∗ crítico. En el máximo de la función 

𝑑∆𝐺
𝑑𝑟⁄ = 0 , lo que conduce a un radio crítico de:  

𝑟∗ =
2 ∙ 𝛾 ∙ 𝑉𝑚

𝑅 ∙ 𝑇 ∙ 𝐼𝑛
𝑃0

𝐾

𝑃0

 
( 2.8.14) 

La energía critica del sistema se alcanza para el crecimiento de la burbuja se alcanza cuando 𝑟 = 𝑟∗, 

la cual se expresa a continuación [141]. 

∆𝐺∗ =
16𝜋 ∙ 𝛾3 ∙ 𝑉𝑚

2

(𝑅 ∙ 𝑇 ∙ 𝐼𝑛
𝑃0

𝐾

𝑃0
)

2 
( 2.8.15) 

La tasa de nucleación representada por 𝐽 se define por el número de burbujas formadas en un sistema 

homogéneo por unidad de tiempo y volumen, respecto a la barrera de energía libre (energía de Gibbs) 

requerida para que estos crezcan, que se expresa como: 

𝐽 = 𝐽0 ∙ 𝑒𝑥𝑝(−∆𝐺∗) ( 2.8.16) 
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La tasa de nucleación se aproxima a la probabilidad de formación de una cierta cantidad de núcleos 
(de cualquier tamaño), definida por la siguiente expresión. Donde 𝐽0 es un factor de proporcionalidad, 
se calcula a partir de: 

𝐽0 =  ρ√
2𝛾

𝜋𝑚
 ( 2.8.17) 

donde “ρ” es la densidad numérica del líquido (moléculas/m3) y “m” es la masa de una molécula, [142]. 
Un valor típico del prefactor 𝐽0  para el caso de nucleación homogénea extraído de la literatura para 
temperaturas cercanas a los 300°K es de 𝐽0=425 cm-3 s-1 [143].  Gracias a la velocidad y teniendo en 
cuenta la resistencia mecánica de los materiales se puede calcular el nivel de desgaste a causa del 
fenómeno de cavitación. 

 

 

Los objetos al chocar o desplazarse producen sonido. El sonido se define como disturbios vibratorios 
no ionizantes (vibraciones de onda que no son capaces de arrancar electrones del material en el que 
se transmiten) [82] que causan la presión sobre las partículas del medio a través donde son emitidos. 
Este medio puede estar en estado sólido, líquido o gaseoso. Los seres humanos detectan sonidos en 
un rango de frecuencias de 16Hz a 20kHz [144]–[147].  

Para que la onda sonora se propague en un medio, este debe ser elástico, tener masa e inercia. La 
mayoría de los sonidos de la naturaleza no son producto de una única perturbación del aire, sino de 
múltiples perturbaciones sucesivas. Para comprender como la excitación de las partículas produce 
sonido, a continuación, se describe el sonido generado por un pistón contenido en un tubo largo, como 
se observa en la Figura 2.9.1.  

 
Figura 2.9.1: Propagación de sonido en un tubo por efecto del vaivén de un pistón [148]. 

Inicialmente, el aire dentro del tubo está en reposo, o en equilibrio dinámico (las moléculas no están 
quietas, sino que se mueven caóticamente en todas las direcciones debido a la agitación térmica, pero 
con la particularidad de que están homogéneamente repartidas en el interior del tubo). En cada 
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centímetro cúbico (cm3) de aire, ya sea cerca del pistón o lejos de él, hay aproximadamente la misma 
cantidad de moléculas (aproximadamente 25 trillones de moléculas). 

El pistón se desplaza rápidamente hacia el interior del tubo (Figura 2.9.1.b) y empuja a las moléculas 
que se encuentran junto a él, pero no a las encuentran alejadas. Esto implica que, en la zona del 
pistón, el aire se encontrará más comprimido que lejos de él, es decir que la misma cantidad de aire 
ahora ocupa menos espacio. Al igual que lo que sucede cuando se abre la válvula de un neumático, 
el aire comprimido tiende a descomprimirse, desplazándose hacia la derecha, y comprimiendo a su 
vez el aire que se encuentra próximo a él (Figura 2.9.1.c). Esta nueva compresión implica, otra vez, 
una tendencia a descomprimirse (Figura 2.9.1.d). El proceso se repite así en forma permanente, con 
lo cual la perturbación original (la compresión del aire cercano al pistón) se propaga a lo largo del tubo 
alejándose de la fuente de la perturbación (el pistón). 

La representación típica del movimiento descrito anteriormente en la Figura 2.9.1 tiene una forma de 
onda como la que se muestra en Figura 2.9.2. A pesar de que el movimiento del pistón pareciera ser 
el mismo el espectro de onda varia por cada ciclo del pistón. 

 
Figura 2.9.2: Espectro de onda del movimiento de un pistón intermitente [148]. 

 
 

2.9.1 Características relevantes del sonido 

2.9.1.1 Amplitud 

La amplitud se define como el máximo valor que alcanza una oscilación en un ciclo. Se denomina 
también valor de pico o valor pico respecto de las variables importantes del sistema como: presión, 
intensidad, potencia, entre otras. En el caso de la Figura 2.9.2 la variable de interés es la presión (p). 

 

2.9.1.2 Periodo y frecuencia 

Un segundo parámetro es el periodo, T, que se define como el tiempo transcurrido entre una 
perturbación y la siguiente. Se mide en segundos (s) o milisegundos (ms), es decir la milésima parte 
de un segundo. La frecuencia con la que las ondas vibratorias se transmiten es la unidad de medida 
del sonido y se mide en Hertz (Hz) equivalente a ciclos sobre segundo, ciclos/s y es lo contrario al 
periodo del sonido.  
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2.9.1.3 Longitud de onda 

La longitud de onda, que se representa con la letra griega lambda, ʎ, es la distancia entre dos 
perturbaciones sucesivas en el espacio (ver Figura 2.9.1). Se mide en metros (m) o en centímetros 
(cm), y para los sonidos audibles está comprendida entre los 2cm (sonidos muy agudos) y los 17m 
(sonidos muy graves). 

La longitud de onda es importante en varias situaciones. En primer lugar, un objeto grande comparado 
con la longitud de onda es capaz de alterar significativamente la propagación del sonido cuando se 
interpone entre la fuente sonora y el oyente. Así, por ejemplo, los sonidos graves pueden “doblar la 
esquina” fácilmente porque su longitud de onda es grande. Los agudos, en cambio, cuya longitud de 
onda ʎ puede ser de apenas algunos centímetros, se ven considerablemente atenuados. 

 

2.9.1.4 Velocidad del sonido 

La velocidad del sonido hace referencia a la rapidez de propagación de las ondas sonoras. Depende 
principalmente de las características del medio. La velocidad del sonido a través del aire a 23°C es de 
345m/s. En la sangre a una temperatura de 37°C es de ~1590m/s [118].La relación entre la velocidad 
del sonido, la longitud de onda y la frecuencia está dada por la siguiente ecuación: 

ʎ =
𝑐

𝑓
 ( 2.9.1) 

Donde ʎ es la longitud de onda, 𝑐 la velocidad del sonido y 𝑓 la frecuencia del medio. 

 

2.9.1.5 Presión del sonido 

Los cambios de presión debidos al pasaje de una onda sonora son muy pequeños respecto a los 
cambios de presión atmosférica que tiene un orden de 100,000Pa. Los sonidos más intensos que se 
perciben implican un incremento de 20Pa. Las presiones sonoras audibles varían entre los 20µPa y 
los 20Pa. Como se observa, el rango entre los cambios de presión y los audibles es enorme (de un 
millón de veces). Por tanto, la presión sonora se expresa en decibeles y se denomina Nivel de Presión 
Sonora (NPS o SPL por sus iniciales en inglés) [149].  

Para expresar una presión sonora en decibeles, se define primero una presión de referencia 𝑃𝑟𝑒𝑓 que 

es la mínima presión sonora audible por los seres humanos: 

𝑃𝑟𝑒𝑓 = 0,00002𝑃𝑎 = 20𝜇𝑃𝑎 ( 2.9.2) 

Teniendo la presión de referencia, el nivel de presión sonora se expresa de la siguiente manera:  

𝑁𝑃𝑆 = 20 ∙ 𝑙𝑜𝑔10 (
𝑃1

𝑃𝑟𝑒𝑓
) ( 2.9.3) 
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En la ecuación anterior 𝑃1 se refiere a la presión sonora eficaz. El nivel de referencia auditiva de los 
seres humanos inicia en 0dB a 120dB (rango máximo de audición). En la Tabla 2.9.1 se indican 
algunas equivalencias entre presión sonora y nivel de presión sonora. 

Tabla 2.9.1: Correspondencia entre niveles de presión audible y presión sonora. 

Nivel de 
Intensidad (dB) 

Intensidad (W/m2) Presión Situación a la que corresponde 

140 102  200 Umbral del dolor 

130 10  63 Avión despegando 

120 1 20 Motor de avión en marcha 

110 10-1  6,3 Concierto, discoteca 

100 10-2 2,0 Perforadora de percusión 

90 10-3  0,63 Tren en un túnel, metro 

80 10-4  0,20 Tráfico intenso 

70 10-5  0,63 Aspiradora 

50 - 60 10-7 - 10-6 0,0063 Aglomeración de gente 

40 10-8  0,0020 Conversación, oficina tranquila 

30 10-9  0,00063 Casa tranquila 

20 10-10  0,00020 Biblioteca 

10 10-11  0,000063 Susurro, respiración 

0 10-12 0,000020 Umbral de audición 

 

2.9.1.6 Intensidad del sonido 

La intensidad de sonido (𝐼) se define como la potencia acústica transferida por una onda sonora por 
unidad de área normal a la dirección de propagación y se calcula a partir de las siguientes expresiones: 

𝐼 =
𝐴

𝑁
=

𝑃2

2 ∙ 𝑍
 ( 2.9.4) 

 

En donde 𝐴 es la potencia acústica (Watt). N es el área transversal a la propagación (m2), P la presión 
acústica y 𝑍 la impedancia. La impedancia se calcula como se expresa a continuación: 

𝑍 = 𝜌 ∙ 𝑐 ( 2.9.5) 

𝜌 densidad del medio en (kg/m³), 𝑐 velocidad de propagación en m/s. La información presentada 
referente al espectro sónico servirá para comprender la relación entre la presión emitida y la presión 
requerida para desgastar los tejidos biológicos.  

Por otra parte, de la información consultada hasta el momento, se concluye que: 
 

• Las teorías de los gases se pueden aplicar de forma teórica para comprender otro tipo de 
sistemas no gaseosos.  

• En sistemas en donde es casi imposible la caracterización de sus elementos corpusculares, 
se pueden emplear métodos estadísticos para entender su comportamiento a nivel 
macroscópico.  

• Las características de un sistema formado por diferentes materiales pueden ser analizadas 
por la ley de mezclas de Dalton. Estos principios se pueden emplear para diferentes 
propiedades físicas de un sistema.  
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• Las fuerzas adhesivas son el resultado del balance de cargas repulsivas y atractivas. La carga 
resultante se describe por el potencial de interacción entre dos partículas a nivel microscópico, 
pero para niveles macroscópicos se pueden emplear otros métodos como la aplicación de las 
constantes de Hamaker que depende de las propiedades ópticas de los elementos.  

• Existe un sin fin de formas en las que la materia se puede unir entre sí. Sin embargo, los 
materiales ya sean biológicos o no, son propensos a la ruptura en las zonas donde sus 
uniones adhesivas son más débiles. Por ejemplo, la rigidez total de un tejido biológico se da 
por las características de los elementos de refuerzo, las características de la matriz 
extracelular en que están embebidos y los enlaces adherentes intra o extracelulares que 
contienen. 

• La forma en la que se disocia la materia depende del estado en que se encuentre. En sistemas 
fluidos y sólidos, la separación de las uniones moleculares puede dar como resultado cambios 
de estado, dependiendo de las condiciones en las que se efectúen.  

• Cuando se disocian moléculas de fases sólidas el principal efecto es el crecimiento de grietas 
y el desprendimiento de materia.  

• El crecimiento y propagación de grietas en las zonas en donde las uniones moleculares son 
más débiles, dependen de la concentración de esfuerzos, la geometría que tienen estas zonas 
y la ubicación de próximos enlaces más débiles.  

• Cuando las moléculas de un fluido se separan uno de los principales efectos es la cavitación 
del fluido, que ocurre por la formación de clúster del material en otro estado de la materia, y 
que al ser impactados en las paredes del contenedor ocasiona su desgaste.  

• No existe una relación directa entre la presión emitida por las fuentes de sonido y la frecuencia 
con la que se diseñan los transductores. La presión emitida depende sobre todo de las 
propiedades del transductor, la potencia de salida y las características de la onda generada. 
El diseño de estos factores no se contempla en esta revisión y la comparación de las 
capacidades requeridas, solo se toma en cuenta respecto de las capacidades que ofrecen los 
transductores comerciales.  
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En esta tesis se busca sustentar teóricamente la aplicación de ondas ultrasónicas para eliminar la 
aterosclerosis debido a que los estudios que se tiene han sido experimentales. Para que los tejidos 
dañinos que se forman durante la enfermedad sean removidos se deben de superar la resistencia 
mecánica de cada uno de los elementos que los componen y las fuerzas de unión que se forman entre 
esto dependiendo de la interfaz a donde se encuentren. 

En este capítulo se describe el modelo de análisis para comprender la resistencia mecánica de los 
principales componentes de los tejidos formados durante la aterosclerosis que provocan sus síntomas 
clínicos. Los tejidos contemplados son las placas de ateroma y coágulos sanguíneos. Para analizar 
su comportamiento, se propone un grupo de elementos celulares y proteicos, a partir de los cuales se 
puede predecir la resistencia de los tejidos por sus características físicas y las interacciones adhesivas 
con los demás elementos propuestos.  

El modelo de análisis propuesto en esta sección también puede aplicarse a otro tipo de 
malformaciones autoinmunes para conocer su resistencia al aplicar US para removerlas o ante 
cualquier perturbación física como resultado de otras técnicas de remoción.   

  

 

A continuación, se describe la metodología empleada para modelar las propiedades de los diferentes 
tipos de placas caracterizadas clínicamente y los cuadros sanguíneos resultantes de la erosión de las 
arterias a causa de la aterosclerosis:   

1. Análisis del comportamiento macroscópico de los tejidos a partir de su composición y 
uniones adherentes.  

2. Selección de las principales células y ligandos que conforman las placas de ateroma 
y cuadros sanguíneos.  

3. Búsqueda de geometría y propiedades mecánicas. 
4. Búsqueda de fuerzas de adhesión de los elementos seleccionados. 
5. Búsqueda de energía superficial de los elementos seleccionados. 
6. Cálculo de constante de Hamaker de los componentes individualmente. 
7. Propuesta de interacción de los elementos seleccionados.  
8. Cálculo de la constante de Hamaker y fuerza de adhesión de las interacciones 

propuestas. 
9. Comparación de las fuerzas calculadas con las fuerzas encontradas en la literatura.   
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Tal como se expuso en la 1.1.5 los tejidos son materiales compuestos, sus propiedades por ende 
dependen de los elementos celulares y proteicos que los constituyen y la forma en la que estos se 
unen entre sí, según lo descrito en la sección 2.2. En esta tesis no se expondrán los resultados de las 
propiedades macroscópicas de un determinado tipo de placa. Pero para conocer el potencial de 
desgaste que representan las ondas ultrasónicas en los tejidos desarrollados durante la aterosclerosis, 
se deben de conocer las propiedades individuales de los elementos que los constituyen y las fuerzas 
de u, tal como se representa en la Figura 3.2.1. La cual representa un ejemplo del acomodo de las 
células y proteínas que componen las placas de ateroma, según la concentración de cada uno de los 
elementos celulares y proteicos se pueden clasificar distintos tipos de placas de ateroma. 

 

 

 
Figura 3.2.1: Caso de agrupamiento de los principales componentes de las placas de ateroma. 

De este modo, dependiendo del enfoque del análisis y las cargas aplicadas, se pueden combinar las 
ecuaciones ( 2.6.14) y ( 2.6.15), para simular el comportamiento de un tejido para materiales 
anisotrópicos e hiperelásticos Ogden y Holzapfel [150], [151]. Además, conociendo la energía 
superficial de los modelos, se puede aplicar el enfoque presentado en la sección 2.6.1 para conocer 
la rigidez, ya sea para elementos individuales o agrupaciones. 

Sin embargo, a partir de las distintas agrupaciones que se forman, se pueden conocer las variables 
macroscópicas de interés del sistema. Por ejemplo, la rigidez en cualquier dirección es la suma de la 
contribución de cada uno de los elementos contenidos en los tejidos, de acuerdo con el acomodo en 
el que se encuentren y la dirección en la que se aplique la carga [111]. 
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En esta investigación se propone el análisis de la interferencia de US en los principales componentes 
de las placas de ateroma y coágulos sanguíneos. Se investigarán las propiedades individuales de los 
elementos seleccionados y se calcularán las propiedades faltantes para conocer su resistencia 
mecánica, además, de las fuerzas de adhesión de las posibles interacciones que estos pueden formar. 

Los elementos considerados que constituyen a los tejidos que comprometen la salud de los pacientes 
en las últimas etapas de la aterosclerosis se muestran en esta sección. Los elementos considerados 
que integran a las placas de ateroma se muestran en la Tabla 3.3.1 y a los coágulos sanguíneos en 
la Tabla 3.3.2. 

Tabla 3.3.1: Elementos considerados para el análisis de distintas placas de ateroma. 

No Elemento Abreviatura 

1.  Células endoteliales  CE 

2.  Fibrinógeno Fib 

3.  Glóbulos blancos GB 

4.  Fibras de colágeno Col 

5.  Fibras de elastina Elas 

6.  Células musculares lisas CML 

7.  Moléculas de calcio  Cal 

8.  Lipoproteínas de baja densidad LDL 

9.  Matriz extracelular  MEC 

 
Tabla 3.3.2: Elementos considerados para el análisis de la formación de cuadros sanguíneos. 

No Elemento Abreviatura 

1.  Plaquetas  Pla 

2.  Glóbulos rojos  GR 

3.  Glóbulos blancos GB 

4.  Plasma Plas 

Dependiendo de los niveles de concentración y ubicación de los elementos que se enlistan en la Tabla 
3.3.1 y Tabla 3.3.2 se pueden distinguir distintos tipos de placas de ateroma, sin embargo, la 
disposición es similar a la que se muestra en la Figura 3.3.1, para más información de la morfología y 
geometría de los elementos propuestos consultar el Anexo VI. 

 
Figura 3.3.1: Disposición de las células y proteínas en placas de ateroma y cuadros sanguíneos. 
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Los elementos considerados de esta sección son en su mayoría de orden micrométrico por lo que la 
captura de sus propiedades requiere de una adecuada instrumentación y este trabajo por ende esta 
limitado a la resolución y capacidades de estos.  

 

Las arterias son tejidos dinámicos que sufren desgaste por la tracción del corazón y el flujo sanguíneo, 
su resistencia se debe principalmente por las fibrillas de colágeno y las fibras elásticas [152]. El cambio 
de las propiedades mecánicas de las arterias sanas se modifica en arterias estenóticas a causa de la 
aterogénesis.  

Los cambios se deben principalmente al remodelamiento de los vasos y la proliferación de otros 
componentes celulares y proteicos en el interior de la íntima. Las características mecánicas de las 
placas de ateroma dependen del tipo de placa desarrollada, por eso presentan diferentes 
comportamientos mecánicos según su composición elemental.  

En los tejidos blandos se observa que la rigidez depende del tamaño de las muestras tomadas. A 
medida que aumenta el tamaño de las muestras, la rigidez de los elementos disminuye, como se ilustra 
en la Figura 3.4.1 en donde se superponen las medidas de los módulos elásticos de la aorta y los 
componentes de la MEC a escalas macroscópicas, microscópicas y de longitud molecular. En el punto 
A se clasifican las fibrillas de colágeno, en B el colágeno fibrilar, en C las microfibrillas de fibrilina, en 
D la elastina, en E los componentes de aorta de hurón, en F los componentes de aorta porcina, G 
arteria radial humana, H aorta de rata y en J la aorta humana. El módulo de Young de las fibras de 
proteínas es mucho mayor que el de los conjuntos de componentes de tejido, los que a su vez son 
significativamente más rígidos que las propiedades elásticas de las muestras de tejido en masa. 

 
Figura 3.4.1: Escala de longitud, propiedades elásticas de los tejidos blandos y sus componentes estructurales [152]. 

Las técnicas empleadas para medir las propiedades que se revisarán en este estudio son las 
adecuadas respecto a la escala del elemento analizado. En la Figura 3.4.2, se representan los 
principales métodos de análisis de los parámetros microscópicos de diferentes materiales según el 
tamaño y resistencia mecánica de las muestras obtenidas. Las siglas AFM y SAM representan a 
pruebas con microscopía de fuerza atómica y microcopia acústica de barrido, respectivamente. 
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Figura 3.4.2: Diagrama esquemático que ilustra el rango del módulo elástico y la escala de longitud de la resolución espacial 
típica que se obtiene a partir de una serie de pruebas mecánicas en los tejidos blandos [152].  

Las características físicas de los elementos seleccionados dependen además de la zona en la que se 
toman las muestras, del espécimen del que son recolectadas, la forma en que son extraídas sus 
propiedades, entre otros factores que no se contemplan en esta investigación. Teniendo tantas 
variables a considerar, este trabajo está limitado por la forma de extracción de los parámetros 
requeridos de los elementos seleccionados. 

 

 

Las propiedades de los elementos de la Tabla 3.3.1 y Tabla 3.3.2 se muestran en la Tabla 3.5.1. Los 
elementos considerados y su respectiva abreviatura seleccionada son; plaquetas (PLA), glóbulos rojos 
(GR), células endoteliales (CE), células musculares lisas (CML), macrófagos (Mac), lipoproteínas de 
baja densidad (LDL), fibroblasto (Fb), colágeno (Col), elastina (Elas), calcio (Ca). En la Tabla 3.5.1 se 
describe el tamaño aproximado, peso, densidad, módulo de Young y el tipo de instrumento o 
metodología empleada para extraer sus características mecánicas. 

Observaciones de los datos recolectados: 

• El tamaño seleccionado de las células endoteliales fue extraído preferentemente de artículos 
relacionados con arterias cercanas al corazón donde los elementos celulares tienden a ser 
más grandes en comparación con zonas lejanas al corazón. El peso de las células endoteliales 
se calculó dividiendo el peso total del endotelio registrado en la referencia entre el número 
aproximado de células endoteliales [153].  

• Los elementos más grandes son los celulares, destacando a las CML y macrófagos, y los más 
pequeños son las moléculas de elastina y LDL. 

• Los elementos más pesados son los CML y macrófagos.  

• La calcificación de los tejidos se debe principalmente a la presencia de fosfato de calcio [154], 
por tanto las propiedades generales de la calcificación se tomaron con base en esta partícula.  

• La técnica de microscopía de fuerza atómica, conocida por sus siglas en inglés como AFM, y 
la nanoindentación, son las técnicas que se emplearon mayormente para obtener las 
características mecánicas de las células y proteínas seleccionadas. 
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• El módulo de Young fue extraído preferentemente del citoplasma de los elementos celulares 
y depende de la profundidad en la que se toman las muestras. 

• El módulo de Young, en la mayoría de los casos de los artículos citados, es el promedio de 
los valores extraídos para tener un valor representativo de las muestras realizadas. 

• La rigidez de los componentes descritos es mayor en fibras y proteínas que en elementos 
celulares de mayor tamaño. 

• El rango de los valores de rigidez de los elementos extraídos oscila entre 750Pa a 9GPa, por 
lo que el módulo de Young es un millón de veces superior para las células endoteliales 
comparado con las fibras de colágeno.  

Tabla 3.5.1: Características de las placas de ateroma y cuadros sanguíneos. 

No Elemento Tamaño Peso/Densidad Módulo de Young Tipo de estudio 

1  Plaquetas  D≈2-3μm [155] 10pg [156] 
~1,2MPa [157] 

AFM 

2  Glóbulos Rojos 
D≈7-9μm y P≈1-2μm  
[158], [159] 

28pg [160] 

~1.0 kPa ± 1.1 kPa y = 3,0 
± 2.7 kPa para eritrocitos 
oxigenados y 
desoxigenados [161] 

AFM 

3  Células endoteliales D=1 μm [153] 10-20pg [153] 750Pa [162] AFM [162] 

4  Células musculares lisas 100*40*30μm [163] 12μg [163] 30KPa [163] Teórico [163] 

5  Macrófagos 10-30μm [164], [165] 6μg, [166] 
~40KPa- 70MPa  [166], 
[167], [168] 

AFM [166] 

6  LDL 20-10nm [169]–[171] 300-800kDa [172] 0.1–2MPa [169] AFM [169] 

7  Fibrinógeno D=120-610nm [173] 340KDa [173] 0.01–0.4MPa [173] Electrospinning, [173] 

8  Fibra de colágeno  

Tropocolageno 
~L=300nm 
FibrIllas  
~L=1μm [174], [175] 

1,3KDa o 2,1587zg 
[175] 

Fibra 
~3 y 9GPa [176], [177] 
 

X-Ray, Teórico [176] 

9  
Fibras de elastina o 
monómero de Tropo-
elastina 

Monómero: 
D≈1,5nm [178] 
L≈11-15nm [179]- [180] 
Multímero: 
D≈ 2−6μm [180] 

Monómero 
~60 - 68KDa o  
~0.1ag [178], [181], 
[182] 

Monómero 
~3kPa [182]  
Multímero 
300-600kPa [183] 

AFM [182] 

10  Sales de calcio D=1,5μm [184] 3,14 g/cm3 [185] 0,5MPa [186] Teórico [186] 

*S/I= Sin información del elemento   

Con las características presentadas anteriormente se pueden calcular otras propiedades mecánicas 
de interés como son; el módulo de rigidez y la frecuencia natural de cada uno de los elementos 
presentados. Estas propiedades mecánicas sirven de referencia para estimar la resistencia que 
pueden resistir ante cualquier perturbación física de su entorno.  

El módulo de rigidez de los elementos propuestos se calculará empleando la ecuación ( 2.6.10), en 
donde x0 es el parámetro que determina que tan rígido llega a ser un cuerpo. Considerando que el 
modelo de adhesión solo funciona para distancias de separación de 1Å a varios nm [124], en el 
capítulo de resultados se calculará el rango de rigideces y frecuencias naturales que se puede alcanzar 
con este rango de separación. Para el límite inferior, que será representado por 𝑅𝑖 , se propone un 

valor de 1Å y para el límite superior, representado por 𝑅𝑓, el valor empleado será 500 veces más 

grande que el valor inicial, considerando que los materiales hiperelásticos tienen este tipo de 
deformaciones [187]. 
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La frecuencia natural de los elementos se calculará empleando la ecuación ( 2.7.1). En donde el valor 

𝑊𝑛 será representado por 𝑊𝑛𝑅𝑖  y 𝑊𝑛𝑅𝑓 dependiendo de los límites de rigidez considerados.  

 

Otro mecanismo para caracterizar las propiedades físicas de los tejidos depende del tipo de uniones 
que existen entre los elementos corpusculares que conforman a los tejidos blandos. En las células 
existen tres tipos principales de uniones celulares que se describirán en la siguiente sección. 

 

3.6.1 Uniones celulares 

Las uniones celulares se dividen principalmente en: uniones oclusivas, adherentes y de comunicación. 
En la Figura 3.6.1, se ilustra cada una de ellas y la principal formación de proteínas que las 
caracterizan. La figura también muestra los receptores de integrinas que unen las células endoteliales 
con la MEC a través de proteínas de la matriz como la fibronectina (FN) o la vitronectina (VN). Los 
dominios citosólicos de las integrinas están vinculados con el citoesqueleto de actina a través de las 
proteínas talina y vinculina (Vin). También se muestran las MMP (metaloproteasas de membrana), las 
cuales, se sabe que controlan la remodelación del endotelio. 

 
Figura 3.6.1: Organización estructural de las uniones intercelulares de células endoteliales [188]. 

• Uniones de oclusión u oclusivas, (UO). sellan a las células vecinas evitando el tránsito libre 
de moléculas pequeñas de una capa a otra, de acuerdo con su tamaño y carga. Las UO se 
encuentran formadas por más de 40 diferentes moléculas, entre las que se encuentran: 1) 
proteínas citosólicas; que sirven como proteínas estructurales o de anclaje, como las zonula 
occludens (ZO-1, ZO-2, ZO-3); 2) proteínas de regulación del tráfico vesicular, involucradas 
en la señalización y la polaridad celular e incluso en la regulación de la expresión génica; y 3) 
proteínas transmembranales, como las claudinas, ocludina, moléculas de unión adhesiva 
(JAM, siglas en inglés) entre otras. [189], [190]. 

• Uniones comunicantes, (UC). Las uniones de hendidura o comunicantes, permiten el paso 
de iones y pequeñas moléculas de hasta 1,000Da de citoplasma a citoplasma de células 
vecinas, dando lugar al acoplamiento metabólico y eléctrico entre ellas [189].  

• Uniones Adherentes, (UA). Uniones de anclaje o adherentes sujetan mecánicamente a las 
células y sus citoesqueletos con las células vecinas, suelen llamarse zonula adherens. 
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Forman un "cinturón de adhesión continuo de una fuerza importante" que mantiene juntas a 
las células vecinas a través de una familia de moléculas de adhesión, formado por cadherinas, 
que se unen a filamentos de actina y miosina [189]. 

En la literatura se encuentra una extensa descripción de estos enlaces celulares, como se describe 
en el Anexo III, Anexo IV y Anexo V y dependen de la constitución de los tejidos y los estímulos 
externos a los que son expuestos. Las uniones que están presentes en la formación de la placa de 
ateroma todavía no se comprenden en su totalidad y dependen de las características fisiológicas del 
tipo de placa desarrollada. Las principales uniones adherentes estudiadas de la aterogénesis se 
muestran en la Tabla 3.6.1. 

En la Tabla 3.6.2 se enlistan algunas fuerzas de adhesión entre distintas interacciones de los 
elementos investigados al estudiar sus propiedades de forma aislada, el ligando detectado, la 
magnitud de fuerza y la referencia de donde fueron extraídos los datos. La mayoría los estudios de 
esta sección se refieren a las fuerzas de adhesión existentes entre las células seleccionadas y las 
láminas poliméricas donde las hacen crecer o son depositadas. 

Tabla 3.6.1: Moléculas de adhesión involucradas en la aterogénesis [50], [191]. 

Molécula  Ligando Enlazada con: Función 

E-selectina/ELAM-1 SFLs Mon, Neu, mTcel Contacto Inicial  

P-selectina/GMP-140 SFLs, PSGL-1, L-selectina Leucocitos Anclaje 

ICAM-1 
LFA-1(CD11a/CD18), Mac 

(CD11b/CD18), fibrinógeno 
Leucocitos Adhesión firme 

VCAM-1 VLA-4 Eos, Linfocitos, M Adhesión firme 

PECAM/CD31 PECAM, GAGs Pla, M, T 
Señal de transmisión de activación 

para monocitos. 

IG9 Desconocido aún M Desconocido aún 

VMAP-1 Desconocido aún M Desconocido aún 

Eos, eosinófilos, Mon, monocitos / Mac, macrófagos, Neu, neutrófilos; Pla, plaquetas, Tcel, células T; mTcel, células T de memoria; 
GAG, glucosaminoglicanos, PSGL-1, P-selectina. 

Tabla 3.6.2: Propiedades adhesivas de los componentes propuestos. 

No Elemento Ligando 
Fuerza de adhesión 

(nN) 
Referencia 

1.  GR-FB 
Fibrinógeno (valor para mayores 
concentraciones de fibrinógeno)  

0,183  [192] 

2.  GB-CE P- Selectina (100mn), [193] 0,165 [193] 

3.  Col-CML Diversas integrinas, [194]  322000 [195] 

4.  LDL-Col - 700000 [196] 

5.  Col-Elas - 23,5 [177] 

6.  GB-CE  a4b1 / VCAM-1  0,005 [197] 

7.  Pla-Pla Factor Von Willebrand-GPIIb/IIa 0,16 [198] 

8.  Fib-Fib Claudin-1 y claudin-2 2,5 [199] 

9.  Fib-Fib Ocludina  1,0 [199] 

10.  Mac-Liposacaridos - 37 [200] 

11.  
CE-Células 
cancerígenas 

ICAM-1 0,002-0,0007 [201] 
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Observaciones de los datos recolectados: 

• Las fuerzas de adhesión de las células oscilan en el orden de entre micro y pico Newton.  

• Las fuerzas de ruptura dependen de la velocidad con la que son recolectadas las pruebas. 

• Los valores mostrados en la Tabla 3.6.2 son el promedio de los datos obtenidos en los 
estudios consultados. 

• Al igual que en las propiedades de las células revisadas anteriormente se requiere de la 
estandarización de los procesos para tener mayor aproximación. 

Para analizar la influencia del ultrasonido con las paredes arteriales se proponen a continuación las 
interacciones principales que pudieran repercutir en la separación celular de los elementos estudiados 
considerando su adherencia por medio de fuerzas de las VDW. 

 

3.6.2 Selección de componentes de los tejidos críticos formados en la 
aterosclerosis 

En esta sección se enlistan los elementos seleccionados que conforman a los diferentes tipos de 
placas de ateroma y coágulos de sangre. Para tal efecto, considerando a los tejidos como materiales 
compuestos, estos se clasificaron en dos; los materiales de refuerzo (células y fibras) y los materiales 
de matriz (matriz extracelular y sangre). Los materiales de refuerzo se muestran en la Tabla 3.6.3, 
Tabla 3.6.4 y Tabla 3.6.5 y los elementos de interfaciales se enlistan en la Tabla 3.6.6 y Tabla 3.6.7. 

La división de los elementos en cada tabla depende de las propiedades adhesivas para las que se 
encontraron sus características. Para los elementos mostrados en las Tabla 3.6.3 y Tabla 3.6.6, las 
propiedades adhesivas encontradas están en función de la energía superficial, razón por la cual para 
estos elementos se calculará la constante de Hamaker (AH) al despejarla de la ecuación ( 2.5.1).  

Los elementos mostrados en la Tabla 3.6.4 y Tabla 3.6.7 presentan sus propiedades adhesivas con 
base a su constante de Hamaker (AH) por lo que se calculará la energía superficial de cada uno de 
ellos por medio de ( 2.5.1). Por último, los elementos de la Tabla 3.6.5 están en función de la fuerza 
de adhesión por lo que la constante de Hamaker se obtendrá al despejarla de la ecuación ( 2.5.2). 

Tabla 3.6.3: Propiedades adhesivas de los componentes propuestos con base a su energía superficial. 

No. Elemento Abreviatura Energía superficial 

(mN/m) 

Referencia 

1. Colágeno Col 41,4 [202] 

2. Plaquetas Pla 99,144 [203] 

3. Glóbulos rojos GR 35,2 [203] 

4. Calcio Cal 56,5 [184] 

5. Linfocitos L GB 2,26 [204] 

 

 
Tabla 3.6.4: Propiedades adhesivas de los componentes propuestos con base a su constante de Hamaker. 

No. Elemento Identificador AH Referencia 

6. Colesterol  LDL 0,5-3,5aJ o 0,07N/m, [205], [196] 

7. Células Endoteliales CE 5aJ [206] 
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Tabla 3.6.5: Propiedades adhesivas de los componentes propuestos con base a su fuerza de adhesión. 

No Elemento Identificador Fadh Referencia 

8. Células musculares lisas CML 0,323mN [195] 

9. Fibrinógeno FB 1,75nN [199] 

 

Los materiales interfaciales se seleccionaron considerando el hecho de que la formación de tejidos 
requiere de una matriz extracelular o sustancia fundamental en donde las células y proteínas se anclen 
unas con otras para formar andamiajes y a partir de estos se forme la estructura principal de los tejidos. 
Por tal motivo se seleccionó al Matrigel® [202] como uno de los materias interfaciales porque es una 
marca comercial de matriz extracelular debidamente caracterizada que se ocupa para el cultivo y 
experimentación de celular. Por otro lado, considerando que las placas de ateroma se forman en la 
capa en contacto con el flujo sanguíneo y los coágulos de sangre están rodados por este, también se 
analizará la interacción de las partículas con la sangre y con plasma como materiales interfaciales, 
cuyas propiedades se muestran a continuación el siguiente conjunto de tablas. 

Tabla 3.6.6: Propiedades adhesivas de matriz extracelular comercial seleccionado. 

No Elemento Identificador 
Energía superficial 

(mN/m) 
Referencia 

1.  Matrigel® MEC 40 [202] 

 
 

Tabla 3.6.7: Constante de Hamaker la sangre y plasma, [121] 

No Elemento Identificador 
AH Valor pico 

zJ 

AH Valor absoluto 

zJ 
Referencia 

1.  Sangre Sg 1,3899 0,9659 [121] 

2.  Plasma Pla 0,93 0,4388 [121] 

En total se estudiará la interacción de 7 materiales con 3 materiales interfaciales dando lugar a tres 
grupos combinacionales que se describirán en la siguiente sección. 
 

3.6.3 Interacciones adhesivas 

Las fuerzas de adhesión de las interacciones posibles que se pueden lograr entre dos de los elementos 
anteriormente seleccionados y los materiales de interfaz seleccionados se calcularán con base a teoría 
mostrada en la sección 2.4. Por cada material de interfacial se logran 45 combinaciones posibles, 
logrando tener un total de 135 interacciones que serán analizadas posteriormente. Los valores R1 y 
R2 representan los elementos de refuerzo seleccionados que interactúan entre sí y el rubro de matriz 
representa el material interfacial. Las combinaciones propuestas  para los materiales Matrigel®, 
sangre y plasma se muestran en la Tabla 3.6.8, Tabla 3.6.9  y Tabla 3.6.10 respectivamente para cada 
uno de ellos. 

 

 



71  
 

 

Para calcular la fuerza de adhesión de cada combinación planteada se requiere conocer la constante 
de Hamaker de la interacción. Cuando la constante de Hamaker es para la interacción de dos 
materiales diferentes inmersos en un material interfacial se emplea la expresión ( 2.4.6) y para la 
interacción de dos materiales similares ( 2.4.8). 

La fuerza y energía de la adhesión de cada interacción se puede calcular a partir de las interacciones 
propuestas en el Anexo II. Las variables consideradas dependen sobre todo de la geometría de los 
elementos. 

Tabla 3.6.8: Propiedades adhesivas 
con Matrigel® como interfaz. 

 Tabla 3.6.9: Propiedades adhesivas 
con sangre como interfaz . 

 Tabla 3.6.10: Propiedades adhesivas 
con plasma como interfaz. 

No R1 R2 

1 Pla Pla 

2 GR Pla 

3 Cal Pla 

4 GB Pla 

5 CE Pla 

6 LDL Pla 

7 CML Pla 

8 Col Pla 

9 FB Pla 

10 GR GR 

11 Cal GR 

12 GB GR 

13 CE GR 

14 LDL GR 

15 CML GR 

16 Col GR 

17 FB GR 

18 Cal Cal 

19 GB Cal 

20 CE Cal 

21 LDL Cal 

22 CML Cal 

23 Col Cal 

24 FB Cal 

25 GB GB 

26 CE GB 

27 LDL GB 

28 CML GB 

29 Col GB 

30 FB GB 

31 CE CE 

32 LDL CE 

33 CML CE 

34 Col CE 

35 FB CE 

36 LDL LDL 

37 CML LDL 

38 Col LDL 

39 FB LDL 

40 CML CML 

41 Col CML 

42 FB CML 

43 FB FB 

44 FB Col 

45 Col Col 
 

 No R1 R2 

1 Pla Pla 

2 GR Pla 

3 Cal Pla 

4 GB Pla 

5 CE Pla 

6 LDL Pla 

7 CML Pla 

8 Col Pla 

9 FB Pla 

10 GR GR 

11 Cal GR 

12 GB GR 

13 CE GR 

14 LDL GR 

15 CML GR 

16 Col GR 

17 FB GR 

18 Cal Cal 

19 GB Cal 

20 CE Cal 

21 LDL Cal 

22 CML Cal 

23 Col Cal 

24 FB Cal 

25 GB GB 

26 CE GB 

27 LDL GB 

28 CML GB 

29 Col GB 

30 FB GB 

31 CE CE 

32 LDL CE 

33 CML CE 

34 Col CE 

35 FB CE 

36 LDL LDL 

37 CML LDL 

38 Col LDL 

39 FB LDL 

40 CML CML 

41 Col CML 

42 FB CML 

43 FB FB 

44 FB Col 

45 Col Col 
 

 No R1 R2 
1 Pla Pla 

2 GR Pla 

3 Cal Pla 

4 GB Pla 

5 CE Pla 

6 LDL Pla 

7 CML Pla 

8 Col Pla 

9 FB Pla 

10 GR GR 

11 Cal GR 

12 GB GR 

13 CE GR 

14 LDL GR 

15 CML GR 

16 Col GR 

17 FB GR 

18 Cal Cal 

19 GB Cal 

20 CE Cal 

21 LDL Cal 

22 CML Cal 

23 Col Cal 

24 FB Cal 

25 GB GB 

26 CE GB 

27 LDL GB 

28 CML GB 

29 Col GB 

30 FB GB 

31 CE CE 

32 LDL CE 

33 CML CE 

34 Col CE 

35 FB CE 

36 LDL LDL 

37 CML LDL 

38 Col LDL 

39 FB LDL 

40 CML CML 

41 Col CML 

42 FB CML 

43 FB FB 

44 FB Col 

45 Col Col 
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Para acotar el trabajo se consideró que los elementos celulares y proteicos son perfectamente 
esféricos por lo que la fuerza y energía que se calcularán se obtendrá a partir de las siguientes 
expresiones. 

 𝐹𝑎𝑑ℎ =
𝐴123

6𝐷2 ∗ (
𝑅1𝑅2

𝑅1+𝑅2
) 

( 3.6.1) 

𝛾𝑆 =
−𝐴123

6𝐷
∗ (

𝑅1𝑅2

𝑅1 + 𝑅2
) ( 3.6.2) 

La expresión aplica para dos esferas o macromoléculas de radio R1 y R2 para las cuales 𝑅1, 𝑅2 ≫
𝐷. Es último valor se consideró igual a 1,7Å para que el modelo sea válido (esta distancia se define 
en con mayor claridad en el Anexo II.), respecto a la información descrita en el capítulo II. 

Los parámetros calculados resultantes de este modelo de análisis servirán de referencia para conocer 
la influencia de ondas ultrasónicas u otra técnica de desgaste en los tejidos investigados. Además, 
también puede usarse en para investigar la resistencia de otro tipo de tejidos ante cualquier 
perturbación para removerlos, calentarlos o manipularlos.   
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Como se explicó en capítulos anteriores la aplicación de ultrasonido para remover placas de ateroma 
se da principalmente por medio de ondas focalizadas y pulsadas. Motivo por el cual los principales 
efectos en los tejidos se deben a la ablación por concentración de calor y cavitación. Para controlar la 
ablación por calor de los tejidos, el parámetro requerido para limitar la aplicación de US es la frecuencia 
natural de los elementos, puesto que a partir de este parámetro se puede excitar a un tipo de célula o 
proteína en específico y esta variable está relacionada con la cantidad de calor que estos elementos 
pueden soportar [127]. Esta variable física es la que define que tanto frotan las partículas entre sí y 
por tanto la liberación de calor, la cual no será analizada en este trabajo. Sin embargo, el fenómeno 
de cavitación implica la formación de otros estados de la materia y las variables que definen la 
aplicación de ultrasonido dependen de los cambios de presión en el sistema por el transitar de las 
ondas sónicas, tal como se revisó en el capítulo II.  

En este capítulo se presenta el modelo conceptual de la implementación de ultrasonidos para remover 
las placas de ateroma por medio de la ablación de los tejidos enfocado específicamente al desgaste 
por cavitación. De este último se describen los parámetros requeridos para la formación de burbujas 
en la sangre y el potencial de daño que estas liberan dependiendo su tamaño y cambios de presión. 

 

 

La metodología del modelo de análisis de la aplicación de US para remover la aterosclerosis se 
muestra a continuación: 

6 Definir parámetros de entrada del sistema arterial. 
7 Modelo teórico de la aplicación de cavitación para remover placas de ateroma. 
8 Cálculo de rigidez, frecuencia natural y fuerzas de adhesión de los componentes corpusculares 

propuestos. 
9 Cálculo de los cambios de presión, fuerzas liberadas y tasa de nucleación del modelo de 

cavitación propuesto. 
10 Comparación de las fuerzas liberadas por los tamaños de burbujas propuestos con las fuerzas 

de adhesión calculadas del modelo de adhesión y módulos de elasticidad. 
11 Mejorar el modelo al variar la presión de entrada del sistema, considerando la variación de la 

presión de entrada que puede ser modificada por la proyección de US. 
12 Modelar el modelo de cavitación para la presión de entrada que puede ser proporcionado por un 

transductor US comercial. 
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El desgaste de las paredes arteriales empleando cavitación depende del tamaño de las burbujas 
formadas, el número de impactos, la fuerza liberada al explotar de las burbujas y la tasa de nucleación. 
Estos parámetros se pueden calcular conociendo los cambios de presión en el sistema y al proponer 
los tamaños de burbujas apropiados no excedan el diámetro de la sección arterial en donde sean 
aplicados. 

Para remover la estenosis de las paredes arteriales se debe superar tanto la resistencia del citoplasma 
como los enlaces adherentes de las uniones celulares y proteicas al estar embebidas en la matriz 
extracelular. En la Figura 4.2.1 se muestra el modelo ilustrativo de la de aplicación de un catéter 
instrumentado con un dispositivo US para remover partículas de las paredes estenóticas a partir de la 
ruptura del citoplasma y enlaces adherentes respectivamente. Se muestra un dispositivo que genera 
burbujas suficientemente pequeñas, respecto a las células en contacto, que al impactarse en los 
tejidos puede romper el citoplasma de las células contenidas, región que tiende a ser más rígida que 
su contenido, y los enlaces adherentes que presentes en las paredes estenóticas.   

 

Figura 4.2.1: Modelo de cavitación; 1. Cabecilla de catéter acondicionada con transductor ultrasónico; 2. Onda Sónica; y 
explosión de microburbuja y desgaste de la superficie de la placa de ateroma. 

Se demostrará, con ayuda de la teoría de nucleación clásica, el rango de presiones requeridas del 
ultrasonido para generar distintos tamaños de burbujas. Una vez obtenidas las propiedades adhesivas 
de los elementos seleccionados y el promedio de sus características fisiológicas, se calculará el rango 
de rigidez que las burbujas pueden romper respecto a un área de impacto seleccionado. Se trabajará 
con el modelo de nucleación homogénea y sólo se considerará el impacto de la fuerza resultante de 
la diferencia de presiones. 

El daño generado por las burbujas se analizará con ayuda de la teoría de nucleación clásica descrita 
en la sección 2.8. La idea fundamental consiste en modelar un conjunto de burbujas que liberen una 
fuerza mayor que la resistencia de las células y uniones celulares, con el objetivo de romper y 
desgastar las superficies. Se requiere proponer tamaños de burbuja suficientemente pequeños 
comparados con los tamaños de las células de forma tal que el desgaste generado sea mínimo y que 
la liberación de partículas no ocasione la formación de coágulos importantes. El esquema de análisis 
propuesto se observa en la Figura 4.2.2. Se muestra el diagrama representativo del modelo de 
cavitación en donde una fuente de US genera presión que, a una determinada distancia, la cual no se 
calcula, provoca la formación de una burbuja, representada por 𝑃𝑣, que al impactar en el tejido pueda 
romper el citoplasma de las células que contiene y las fuerzas de enlace con las que se unen. 
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Figura 4.2.2: Esquema representativo del modelo de cavitación. 

La idea fundamental del modelo consiste en considerar el desgaste en los tejidos a causas de la fuerza 
de impacto provocada por la diferencia de presiones que ocurre al explotar la burbuja inmediatamente 
después de alcanzar su tamaño crítico, por este motivo no se consideran los efectos dinámicos. Al 

despejar 𝑃0
𝐾  de la ecuación de tamaño crítico ( 2.8.14) se encuentra la presión de la burbuja: 

𝑃𝑉 = 𝑃𝐿𝑒
2𝛾𝑉𝑚
𝑅𝑇𝑟∗  ( 4.2.1) 

 

Donde, por conveniencia 𝑃0
𝐾 = 𝑃𝑣    y 𝑃0 =   𝑃𝐿 . A partir de la presión que alcanza la burbuja al 

formarse se puede calcular la fuerza liberada a causa del intercambio de presión alcanzada 
considerando un área de impacto máxima. Los parámetros que se emplearán para los cálculos 
requeridos del modelo de cavitación se enlistan a continuación en la Tabla 4.2.1.  

Tabla 4.2.1: Parámetros requeridos para aplicar el modelo de cavitación con PL1. 

Datos Magnitud Unidad 

PL1=Presión de la sangre [207]  16000 Pa 

Temperatura °C [9] 37,7 °C 

Temperatura °K 310,15 °K 

R=Constante de Boltzmann 8,314472 J/°K*mol 

G=Gravedad 9,81 m/s2 

J0=Coeficiente de tasa de nucleación [143]  J0=431 m-3s-1 

TS=Tensión superficial de la sangre [208] 52 mN/m 

n=Partículas de agua 18 mkg/mol 

ros=Densidad de la sangre 1005 kg/m3 

r1*= Propuesta de radio de burbuja 49 mm 

r2*= Propuesta de radio de burbuja 10 mm 

r3*= Propuesta de radio de burbuja 5 mm 

r4*= Propuesta de radio de burbuja 0,5 mm 

r5*= Propuesta de radio de burbuja 50 μm 

r6*= Propuesta de radio de burbuja 5 μm 

r7*= Propuesta de radio de burbuja 0,5 μm 

r8*= Propuesta de radio de burbuja 50 nm 

r9*= Propuesta de radio de burbuja 5 nm 

r10*= Propuesta de radio de burbuja 0,5 nm 

A=área de impacto 2/3π𝑟2 m2 
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En la Tabla 5.3.1 se muestran los parámetros considerados para el análisis de cavitación por medio 

de la nucleación homogénea, el valor de la magnitud seleccionada y la unidad de medida que se 

empleará para el análisis de la información. Por sencillez del modelo, además, se desprecian los 

efectos de la dinámica de los fluidos, la liberación de calor y la mecánica de contacto, lo cual podría 

estudiarse en trabajos futuros. Los valores que se obtendrán del modelo presentado son los que se 

enlistan a continuación:  

A. Tamaño de burbuja (r*): Se consideraron diez propuestas de radio crítico de las burbujas. 
Los valores se seleccionaron de tal forma que el valor más pequeño de burbuja fuera 
nanométrico y de ahí se aumentó decimalmente la escala de los radios seleccionados hasta 
alcanzar los centímetros. El rango propuesto permite comparar los tamaños de las burbujas 
contra los tamaños de los elementos seleccionados que constituyen las placas de ateroma, 
coágulos sanguíneos y el tamaño de las arterias, considerando que, a menor área de impacto, 
menor será el material removido. A partir de los radios propuestos se despejarán las variables 
de interés para visualizar el comportamiento del sistema a partir de la ecuación ( 2.8.14).  

B. Presión de vapor de saturación (PV1): La referencia para el cálculo de esta variable se toma 
de la ecuación ( 2.8.4) o ( 4.2.1).  

C. Área de impacto (A): El área de impacto que se considera en esta revisión es el área 
calculada respecto al radio crítico 𝐴 = 𝜋𝑟∗2, para tener una referencia respecto a los 
tamaños de burbuja propuestos. Mejorar el aproximamiento del área de impacto puede servir 
para mejorar el modelo en trabajos futuros. 

D. Fuerza de impacto: La fuerza liberada tras la explosión de las burbujas considerada en este 
trabajo es la resultante de la diferencia de presiones entre la fase líquida y de vapor del clúster 
respecto al área en donde la burbuja impacta.  

E. Energía: Se muestra la energía que se gasta para generar la burbuja justo antes de que esta 
se rompa empleando la ecuación ( 2.8.15). 

F. Tasa de nucleación: La tasa de nucleación representa la velocidad a la que se forma un 
determinado número de núcleos o burbujas por segundo sobre un volumen de control 
determinado. La tasa de nucleación se calculará a partir de la ecuación ( 2.8.16), con un valor 

de J0 extraído de la literatura de 𝐽𝑂 = 425 1

𝑐𝑚3𝑠
 [143]. 

G. Esfuerzo aplicado: El esfuerzo máximo que se puede aplicar a las células como resultado 
de fuerza aplicada entre y el área de contacto de las burbujas. El área, sólo se calculará 
considerando el área de impacto propuesta en esta sección. 

Esta variable representa el máximo valor de módulo de Young que las burbujas pueden romper en un 
solo impacto considerando ( 2.6.4), en donde 𝐹 representa a la fuerza obtenida para cada valor de 𝑟∗ 

y 𝑥0
2 es el área considerada por cada una de estas.  

Una vez conocido el orden de fuerza generado a partir de los distintos tamaños de propuestos, estos 

se compararán con las propiedades mecánicas calculadas y extraídas de la literatura.  Se determinará 

el rango de presiones requeridas para la formación de las burbujas y se revisará el comportamiento 

del sistema bajo la presión de entrada que puede emitir un transductor US comercial (el cual se 

seleccionó de otros por el alto valor de presión que emite) [209].  
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En este capítulo se presentan los resultados de los modelos propuestos de esta investigación. Se 
muestra el rango de rigidez, frecuencia natural, fuerzas de adhesión de las interacciones celulares y 
proteicas de los algunos de los elementos que conforman a los tejidos formados durante la 
aterosclerosis. Además, se presentan los valores de fuerza, energía y tasa de nucleación necesarios 
para formar las burbujas planteadas, así como el análisis del empleo de un transductor ultrasónico 
comercial para distintos tamaños burbuja bajo las condiciones planteadas en el Capítulo IV. 

Los valores de rigidez calculados fueron de 0,9N/m a 75nN y 45nN a 15fN. En cuando al rango de 
frecuencia natural los valores obtenidos fueron 1,7MHz a 16Hz y 3,77kHz a 3,5mHz considerando a 
los elementos seleccionados como materiales rígidos e hiper elásticos.  

Las fuerzas de adhesión calculadas fueron de 1,66μN a 25,3nN, las cuales coinciden con el rango de 
fuerzas encontradas en la literatura mostradas en el Capítulo III, que oscilan en un rango de 0,3mN a 
50pN. La fuerza de repulsión máxima obtenida de los elementos seleccionados fue de 0,191μN y los 
valores de energía de adhesión oscilan en un rango de 282aJ a 43zJ. La máxima energía de repulsión 
calculada fue de 3,25aJ. 

Respecto al rango de fuerza liberada y esfuerzo aplicado sobre la pared de las células estudiadas por 
la explosión de una burbuja para los radios propuestos fue de 1,82μN y 0,04pN y 0,231mPa a 51,8kPa 
respectivamente. A medida que se aumenta el radio de burbuja las fuerzas liberadas por los cambios 
de presión en su interior también lo hacen.  Además, las magnitudes de fuerza liberadas al explotar 
las burbujas superan las fuerzas de adhesión de las interacciones propuestas. Se demuestra que la 
aplicación de US es factible para eliminar un gran número de los enlaces estudiados.  

 

 

en la Tabla 3.5.1 del capítulo III se enlistan algunas de las características mecánicas principales de 
las células y proteínas representativas de los tejidos dañinos desarrollados durante la aterosclerosis, 
por ejemplo: tamaño aproximado, módulo de Young y peso. Estos valores se usaron para analizar el 
rango de rigidez y frecuencia natural de las células y proteínas seleccionadas, empleando los modelos 
de las secciones 2.6 y 2.7. Los resultados obtenidos se muestran en la Tabla 5.1.1.  

El módulo de rigidez se calculó a partir de la ecuación ( 2.6.10). El límite inferior y superior se muestra 
en las columnas de color azul claro y se identifica por los prefijos 𝑅𝑖 y 𝑅𝑓 respectivamente. Por su 

lado los valores de frecuencia natural calculados a partir de ( 2.7.1)  obtenido para el mismo rango se 
muestran en las columnas grises y se representan por 𝑊𝑛𝑅𝑖  para el límite inferior y 𝑊𝑛𝑅𝑓. para el 

límite superior.  
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Tabla 5.1.1: Módulo de rigidez y frecuencia natural de los elementos seleccionados. 

No Elemento 
Tamaño Peso Módulo de Young 𝑅𝑖  𝑅𝑓  𝑊𝑛𝑅𝑖  𝑊𝑛𝑅𝑓  

μm pg MPa μN/m pN/m kHz Hz 

1 PLA 3 10 1,2 120 6 3,46 0,77 

2 GR 9 28 0,003 0,3 0,015 0,104 0,02 

3 CE 1 20 0,00075 0,075 0,0038 0,0612 0,01 

4 CML 100 12.000 0,03 3 0,15 0,0158 0,0035 

5 MAC 20 23.000 70 7.000 350 0,552 0,12 

6 LDL 0,015 5.000 2 200 10 0,2 0,045 

7 FB 2,87 6,47 0,0019 0,19 0,0095 0,17 0,38 

8 Col 0,3 0,00317 9000 900.000 45.000 16.900 3769,65 

9 Elas 0,0015 0,000302 0,6 60 3 446 99,74 

10 Cal 15 55.4884 0,5 50 2,5 0,949 0,21 

Tal como se observa en la tabla en cuanto más rígidas sean las uniones interatómicas de un material 
mayor es su frecuencia natural. De todos los elementos seleccionados, las fibras de colágeno tienen 
mayor rigidez y frecuencia natural que el resto. Por el contrario, las células endoteliales representan a 
los elementos con menor rigidez y frecuencia natural. Los valores obtenidos no son exactos, pero dan 
un rango de análisis para estimar el comportamiento de las propiedades individuales de los elementos.  

 

 

 

En esta sección se presenta la fuerza de unión de los elementos estudiados. De las 135 interacciones, 
94 fueron adhesivas y las otras 41 se repelen entre sí. La información anterior en términos de 
porcentaje significa que el 69% de las interacciones son adhesivas y el 31% restante se repelen. De 
tal manera que, de las tres combinaciones de adhesión propuestas, la mayor afinidad entre los 
componentes se da cuando conviven a través del plasma con 37 interacciones adhesivas en total. En 
la sangre se obtuvieron 31 interacciones adhesivas y para el Matrigel® 26.  

A continuación, se describirán los datos calculados de las interacciones propuestas, los cuales se 
presentan para cada interacción, en dos tablas: en una se describen las interacciones adhesivas y en 
la otra las repulsivas. Las tablas muestran el número de interacciones calculadas, los elementos de 
refuerzo seleccionados (R1, R2) y el material de interfaz. Además, se coloca la constaste de Hamaker 
(representada por A123) calculada a partir de la ecuación, la energía de adhesión (ys expresada en 
Joules) y los valores de fuerza en Newton N; fuerzas de adhesión con signo negativo (Fadh) y fuerzas 
repulsivas (Frep). Los elementos están acomodados de mayor a menor respecto al valor absoluto de 
fuerza de adhesión o de repulsión calculado. 

 



79  
 

5.2.1 Interacciones con Matrigel® como interfaz 

Los resultados de las interacciones adhesivas de los elementos propuestos empleando Matrigel® 
como material de interfaz para simular el contacto entre los elementos y la matriz extracelular se 
muestran en la Tabla 5.2.1. De las 45 interacciones propuestas en el Capítulo 3 de los elementos que 
conforman las placas de ateroma y los cuadros sanguíneos, empleando Matrigel® como material de 
interfaz, se obtuvieron 26 interacciones adhesivas (signo negativo) y 19 interacciones repulsivas (signo 
positivo). El valor máximo de fuerza de atracción fue de 1,66μN, para la unión entre CML y CML, y la 
mínima fuerza de adhesión fue de 27,7pN, para la unión de Col con moléculas de LDL. El mayor 
trabajo de adhesión calculado para separar a los elementos propuestos fue de 282aJ, entre CML y 
CML, y el menor trabajo de adhesión fue de 4,72zJ, para la unión de Col y LDL. 
 

Tabla 5.2.1: Interacciones adhesivas con Matrigel® como material interfacial. 

No R1 R2 
A132 ys Fadh 

zJ  aJ n N 

1 CML CML 76,6 -281,57 -1656 

2 CML GB 64,5 -171,51 -1009 

3 CML CE 56,2 -121,64 -716 

4 GB GB 54,3 -113,12 -665 

5 CE GB 47,4 -83,61 -492 

6 CE CE 41,3 -63,28 -372 

7 CML GR 7,28 -11,26 -66,25 

8 GB GR 6,13 -8,17 -48,05 

9 Pla Pla 26,1 -8,00 -47,04 

10 FB CML 83,9 -7,42 -43,62 

11 CE GR 5,34 -6,39 -37,58 

12 FB GB 70,6 -6,19 -36,40 

13 FB CE 61,6 -5,36 -31,51 

14 Cal Cal 2,29 -4,21 -24,75 

15 FB FB 91,9 -4,11 -24,19 

16 Cal Pla 7,73 -4,06 -23,88 

17 Col CML 76,6 -3,08 -18,12 

18 FB GR 7,97 -0,6819 -4,011 

19 GR GR 0,691 -0,6776 -3,986 

20 Col Pla 2,59 -0,0983 -0,5780 

21 LDL Pla 14,1 -0,0516 -0,3032 

22 Col Cal 0,767 -0,0307 -0,1805 

23 LDL Cal 4,18 -0,0153 -0,0902 

24 LDL LDL 7,62 -0,0140 -0,0824 

25 Col Col 0,257 -0,0052 -0,0305 

26 Col LDL 1,40 -0,0047 -0,0277 

 

 



80  
 

En cuanto a las interacciones repulsivas con Matrigel® como material de interfaz los valores se 
muestran en la Tabla 5.2.2. Los elementos más repulsivos entre sí fueron las CML con moléculas de 
calcio. La fuerza repulsiva calculada para esta interacción fue de 0,191μN. Se requiere un trabajo de 
3,25E-17J para unir a estos elementos. 

 
 

Tabla 5.2.2: Interacciones que se repelen con Matrigel® como material interfacial. 

No R1 R2 
A132 ys Frep 

z J)  a J) nN 

1 LDL GR -2,30 0,01 0,0496 

2 Col GR -0,421 0,02 0,0982 

3 LDL CE -17,7 0,07 0,3833 

4 LDL GB -20,3 0,07 0,4396 

5 CML LDL -24,2 0,09 0,5223 

6 FB LDL -26,5 0,09 0,5499 

7 Col CE -3,26 0,13 0,7650 

8 FB Col -4,86 0,14 0,7963 

9 Col GB -3,74 0,15 0,8801 

10 FB Cal -14,5 1,27 7,452 

11 Cal GR -1,26 1,61 9,461 

12 GR Pla -4,25 1,98 11,66 

13 FB Pla -49,0 3,82 22,49 

14 CE Cal -9,72 16,25 95,58 

15 CE Pla -32,8 16,77 98,62 

16 GB Pla -37,6 20,11 118,3 

17 GB Cal -11,1 21,77 128,1 

18 CML Pla -44,7 25,29 148,8 

19 CML Cal -13,2 32,45 190,9 

 

 

5.2.2 Interacciones con sangre como interfaz 

Los resultados de las interacciones adhesivas empleando sangre como material de interfaz se 
muestran en la Tabla 5.2.3.  De las 45 interacciones propuestas en el Capítulo III, se obtuvieron 31 
interacciones adhesivas (signo negativo) y 14 repulsivas (signo positivo). 

El valor máximo de fuerza de atracción se dio en las interacciones entre moléculas de Cal con un valor 
de 1,11μN. La fuerza mínima de atracción se dio entre fibroblastos, con un valor de 2,53nN. El mayor 
trabajo de adhesión requerido para separar a los elementos propuestos fue de 188aJ, entre moléculas 
de Cal, y el menor trabajo de adhesión fue de 43zJ, para la unión de fibroblastos. 
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Tabla 5.2.3: Interacciones adhesivas con sangre como material interfacial. 

No R1 R2 
A132 ys Fadh 

z J a J n N 

1 Cal Cal 102,40 -188,24 -1107,3 

2 Cal GR 78,68 -100,61 -591,8 

3 Cal Pla 138,79 -72,89 -428,8 

4 GR GR 60,45 -59,27 -348,6 

5 Pla Pla 188,11 -57,63 -339,0 

6 GR Pla 106,64 -49,78 -292,9 

7 CE Cal 22,05 -36,86 -216,8 

8 GB Cal 12,53 -24,46 -143,9 

9 CE GR 16,95 -20,26 -119,2 

10 CE Pla 29,89 -15,26 -89,8 

11 GB GR 9,62 -12,83 -75,5 

12 GB Pla 16,98 -9,07 -53,3 

13 CE CE 4,75 -7,28 -42,8 

14 CE GB 2,70 -4,76 -28,0 

15 Col Pla 124,99 -4,74 -27,9 

16 Col Cal 92,22 -3,69 -21,7 

17 GB GB 1,53 -3,19 -18,8 

18 Col GR 70,86 -2,81 -16,5 

19 Col Col 83,05 -1,68 -9,9 

20 Col CE 19,86 -0,79 -4,7 

21 LDL Pla 155,91 -0,57 -3,4 

22 Col GB 11,28 -0,45 -2,7 

23 LDL Cal 115,03 -0,42 -2,5 

24 Col LDL 103,60 -0,35 -2,1 

25 LDL GR 88,38 -0,32 -1,9 

26 LDL LDL 129,22 -0,24 -1,4 

27 LDL CE 24,78 -0,09 -0,535 

28 FB CML 0,96 -0,09 -0,500 

29 CML CML 0,02 -0,08 -0,454 

30 LDL GB 14,07 -0,05 -0,304 

31 FB FB 0,96 -0,04 -0,252 

 

Las interacciones repulsivas empleando sangre como material de interfaz se muestran en la Tabla 
5.2.4. La máxima repulsión de los elementos inmersos en la sangre se dio para la interacción entre 
CML y moléculas de Cal, con un valor de 21,1nN. Además, se requiere un trabajo de 3,5918aJ para 
unir a estos elementos. 
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Tabla 5.2.4: Interacciones que se repelen con sangre como material interfacial. 

No R1 R2 
A132 ys Frep 

z J  a J n N 

1 CML LDL -1,647 0,006 0,04 

2 FB LDL -11,150 0,039 0,23 

3 Col CML -1,321 0,053 0,31 

4 FB GB -1,214 0,106 0,63 

5 FB CE -2,138 0,186 1,09 

6 FB Col -8,939 0,249 1,46 

7 CML GB -0,179 0,477 2,81 

8 FB GR -7,626 0,652 3,84 

9 CML CE -0,316 0,683 4,02 

10 FB Cal -9,926 0,867 5,10 

11 FB Pla -13,453 1,050 6,18 

12 CML Pla -1,987 1,124 6,61 

13 CML GR -1,127 1,744 10,26 

14 CML Cal -1,466 3,594 21,14 

 

5.2.3 Interacciones con plasma como interfaz  

Los resultados de las interacciones adhesivas de los elementos propuestos que integran distintas 
placas de ateroma y cuadros sanguíneos con plasma como material de interfaz se muestran en la 
Tabla 5.2.5. De las 45 interacciones, se obtuvieron 37 interacciones adhesivas (signo negativo) y 8 
repulsivas (signo positivo).  

En este ejercicio el valor máximo de fuerza de atracción se dio en las interacciones entre de moléculas 
de Cal-Cal con un valor de 1,18μN. La fuerza mínima de atracción se dio entre CML y LDL, con un 
valor de 44,3pN. El mayor trabajo de adhesión requerido para separar a los elementos propuestos fue 
de 200aJ, entre moléculas de calcio, y el menor trabajo de adhesión fue de 7,54zJ, para la unión de 
CML y LDL. 

Por otro lado, las interacciones repulsivas empleando sangre como material de interfaz se muestran 
en la Tabla 5.2.6. La máxima repulsión de los elementos inmersos en la sangre se dio para la 
interacción de Pla con FB, con un valor de 4,26nN. Además, se requiere un trabajo de 0,724aJ para 
unir a estos elementos. 
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Tabla 5.2.5: Interacciones adhesivas con plasma como material interfacial. 

No R1 R2 
A132 ys Fadh 

zJ a J n N 

1 Cal Cal 108,99 -200,35 -1178,50 

2 Cal GR 84,51 -108,08 -635,74 

3 Cal Pla 146,53 -76,96 -452,70 

4 GR GR 65,54 -64,25 -377,95 

5 Pla Pla 197,00 -60,36 -355,03 

6 GR Pla 113,63 -53,05 -312,04 

7 CE Cal 26,10 -43,61 -256,55 

8 GB Cal 16,27 -31,77 -186,88 

9 CE GR 20,24 -24,20 -142,33 

10 CE Pla 35,09 -17,92 -105,39 

11 GB GR 12,61 -16,82 -98,93 

12 GB Pla 21,87 -11,68 -68,72 

13 CE CE 6,25 -9,57 -56,31 

14 CE GB 3,90 -6,88 -40,45 

15 GB GB 2,43 -5,06 -29,75 

16 Col Pla 132,41 -5,02 -29,55 

17 CML Cal 1,83 -4,49 -26,41 

18 Col Cal 98,49 -3,94 -23,17 

19 Col GR 76,37 -3,03 -17,80 

20 CML GR 1,42 -2,20 -12,94 

21 Col Col 89,00 -1,80 -10,59 

22 CML Pla 2,46 -1,39 -8,19 

23 CML CE 0,44 -0,95 -5,58 

24 Col CE 23,58 -0,94 -5,54 

25 CML GB 0,27 -0,73 -4,28 

26 LDL Pla 164,05 -0,60 -3,53 

27 Col GB 14,70 -0,59 -3,46 

28 LDL Cal 122,02 -0,45 -2,64 

29 Col LDL 110,26 -0,37 -2,19 

30 LDL GR 94,62 -0,35 -2,04 

31 LDL LDL 136,61 -0,25 -1,48 

32 CML CML 0,03 -0,11 -0,67 

33 LDL CE 29,22 -0,11 -0,63 

34 LDL GB 18,21 -0,07 -0,39 

35 Col CML 1,66 -0,07 -0,39 

36 FB FB 0,44 -0,02 -0,11 

37 CML LDL 2,05 -0,01 -0,04 
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Tabla 5.2.6: Interacciones que se repelen con plasma como material interfacial. 

No R1 R2 
A132 ys Frep 

z J aJ n N 

1 FB CML -0,116 0,010 0,06 

2 FB LDL -7,719 0,027 0,16 

3 FB GB -1,029 0,090 0,53 

4 FB CE -1,651 0,144 0,84 

5 FB Col -6,231 0,174 1,02 

6 FB GR -5,347 0,457 2,69 

7 FB Cal -6,895 0,602 3,54 

8 FB Pla -9,270 0,724 4,26 

 

Los valores calculados muestran que existe una mayor afinidad entre los elementos al estar en 
contacto con el plasma, en donde la repulsión de los elementos se dio principalmente al estar en 
contacto con fibroblastos. En cuanto a las interacciones con sangre, la repulsión de los elementos se 
suscitó en contacto con fibroblastos y CML. Las interacciones que más se repelieron ocurrieron al 
estar en contacto con Matrigel® como material de interfaz. 

 

5.2.4 Discusión de los resultados del modelo arterial 

Los resultados de esta sección muestran que para las interfaces de Matrigel®, plasma y sangre se 
obtuvieron 26, 31 y 37 fuerzas de adhesión respectivamente por cada material de interfaz. Como 
estrategia para acotar la información y tener una mejor interpretación gráfica. Cada uno de los rangos 
calculados, se dividió entre diez con la finalidad de tener la misma cantidad de datos que en el modelo 
de cavitación. Las muestras de cada interfaz van de M1 a M10. Los datos obtenidos se desglosan en 
la Tabla 5.2.7.  

Tabla 5.2.7: Interpolación de las interacciones adhesivas. 

No Fadh Matrigel® Fadh Plasma Fadh Sangre 

μN μN μN 

M1 1,656 1,11 1,18 

M2 1,472 0,9843 1,048 

M3 1,288 0,8613 0,9166 

M4 1,104 0,7383 0,7857 

M5 0,9202 0,6153 0,6547 

M6 0,7361 0,4923 0,5238 

M7 0,5521 0,3693 0,3929 

M8 0,3681 0,2463 0,2619 

M9 0,1841 0,1233 0,1310 

M10 0,00002775 0,0002531 0,00004433 
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El rango de fuerzas de adhesión obtenidas y su variación respecto a las interfaces consideradas se 
muestran de forma esquemática en la Gráfica 5.2.1. Las barras de color naranja representan las 
fuerzas adhesivas de los elementos propuestos con Matrigel® como material de interfaz, las barras 
de color gris con plasma y las barras azules con sangre.   

 
Gráfica 5.2.1: Rango de fuerza de adhesión de las interacciones de los elementos propuestos con Matrigel® (barras azules) 

sangre (barras grises) y plasma (barras anaranjadas). 

Como se observa en la Gráfica 5.2.1, a pesar de que se encontraron más interacciones adhesivas con 
las interfaces de sangre y plasma (31 y 37 respectivamente) las fuerzas de adhesión con Matrigel® 
(26) fueron más fuertes. Estos valores se emplearán en la siguiente sección para comparar el potencial 
de desgaste que ofrece la cavitación respecto a las características físicas encontradas para los 
principales elementos que componen a los tejidos que se desarrollan en la aterosclerosis. 

 

 

Los valores obtenidos del modelo de remoción planteado en el capítulo IV se muestran en la Tabla 
5.3.1. Se enlista el radio crítico propuestos (r*), la presión de la fase líquida (PL1), el área máxima de 
impacto (A), la fuerza obtenida por la diferencia de presiones al explotar la burbuja, la energía 
requerida para la formación de burbujas, la tasa de nucleación y el módulo de Young que se puede 
romper por un impacto de burbuja (MY1).  

Tal como se expuso en el modelo de desgaste los diámetros de las burbujas son de ~10cm a 1nm. 
Estos tamaños se propusieron de modo de aproximarse a la fuerza de adhesión y tamaños de los 
enlaces celulares y proteicos al incrementar ligeramente la presión del sistema. Respecto al rango de 
fuerza liberada y esfuerzo aplicado sobre la pared de las células estudiadas por la explosión de una 
burbuja para los radios propuestos fue de 1,82μN y 0,04pN y 0,231mPa a 51,8kPa respectivamente.  
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Tabla 5.3.1: Fuerza liberada por los cambios de presión para diferentes tamaños de burbujas para PL1. 

No 
r* PL1 A Fuerza Energía  

Tasa de 
nucleación  

MY1 

m KPa m2 N J m-3 s-1 Pa 

r1* 5x10-2 16,00000023 7,85x10-4 1,81x10-6 1,96 x104 7,91x10-197 2,31x10-4 

r2* 1x10-2 1,6,00000115 3,14x10-4 3,6x10-7 3910 1,15x10-14 1,16x10-3 

r3* 5x10-3 16,00000231 7,85x10-5 1,8x10-7 1960 6,79x108 2,31x10-3 

r4* 5x10-4 16,00002311 7,85x10-7 1,8x10-8 196 2,11x1029 2,31x10-2 

r5* 5x10-5 16,00023114 7,85x10-9 1,8x10-9 19,6 2,37x1031 0,231 

r6* 5x10-6 16,00231161 7,85x10-11 1,8x10-10 1,96 3,80x1031 2,31 

r7* 5x10-7 16,02313114 7,85x10-13 1,8x10-11 0,196 3,98x1031 23,1 

r8* 5x10-8 16,23282204 7,85x10-15 1,83x10-12 1,96 x10-2 4x1031 2,33x102 

r9* 5x10-9 18,48674422 7,85x10-17 1,95x10-13 1,96 x10-3 4x1031 2,49x103 

r10* 5x10-10 67,84603658 7,85x10-19 4,07x10-14 1,96 x10-4 4x1031 5,18x104 

 

En la tabla anterior se aprecia que a mayor radio de la burbuja menor es la diferencia de presiones 
que se requiere para formar la burbuja. Sin embargo, los tamaños de burbuja r1* y r2*, de ~10cm a 
1cm de diámetro, no son considerados por dos motivos. El primero, que también aplica para el caso 
de r3*, se debe a que no cumplen con las condiciones de nucleación. Razón por la cual no se pueden 
generar burbujas de este tamaño bajo las consideraciones planteadas para PL1. El segundo motivo 
se debe a que r1* y r2*  exceden el diámetro de las arterias que son propensas a la aterosclerosis, 
tales como; la aorta torácica, abdominal, carótida, femoral, arteriola, capilar y pulmonar que oscilan 
entre ~3,8cm a 0,005mm [39], [210], [211]. 

La representación de la respuesta de fuerza, energía y tasa de nucleación se muestran en la Gráfica 
5.3.1, Gráfica 5.3.2, Gráfica 5.3.3 respectivamente. Los radios de la burbuja propuestos se ordenaron 
de menor a mayor y se observa que el incremento del radio de la burbuja es proporcional al incremento 
de la magnitud de interés.  

 
Gráfica 5.3.1: Representación de la fuerza de impacto de los radios de burbuja propuestos para PL1. 
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La fuerza, representada en color azul, que se libera al explotar la burbuja justo en el momento en el 
que alcanza su radio crítico, es proporcional al incremento de este, tal como se muestra en la Gráfica 
5.3.1. 

 
Gráfica 5.3.2: Respuesta de la función de energía a medida que aumenta el tamaño de burbuja para PL1.  

Al igual que en el caso anterior el comportamiento de la energía que se requiere para formar burbujas 
es proporcional al incremento de su radio, tal como se observa en la  Gráfica 5.3.2 en color anaranjado.  

 
Gráfica 5.3.3: Respuesta de la tasa de nucleación a medida que aumenta el tamaño de burbuja para PL1. 

En la Gráfica 5.3.3 se muestra la respuesta de la tasa de nucleación respecto a los radios propuestos 
en el Capítulo 4. Los tamaños de burbuja están ordenados de menor a mayor, desde r10* a r1* y los 
datos de nucleación están expresado en m-3s-1. El rango de la tasa de nucleación de las burbujas 
oscila entre 4 x1031m-3s-1 a 7,91 x10-197m-3s-1. Como se observa a partir del valor r4* presenta un 
cambio drástico en la forma de la función, lo que puede indicar que la formación de burbujas de tamaño 
r3* tampoco es viable experimentalmente bajo las condiciones expuestas.  
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La variación entre las fuerzas de adhesión calculadas de los principales componentes de las placas 
de ateroma respecto al rango de fuerzas obtenidas del modelo de cavitación para un valor inicial de 
PL1 se ilustra en la Gráfica 5.3.4.  

 
Gráfica 5.3.4: Comparación gráfica entre las fuerzas adhesivas de los principales elementos de las placas de ateroma y las 

fuerzas liberadas por la explosión de una burbuja para un valor de PL1.  

Donde Fr1 y Fr4 representan la fuerza liberada para los radios de burbuja r1* y r4* respectivamente, 
mostrados anteriormente en la Tabla 4.2.1. Como se observa, las fuerzas calculadas para r4* y radios 
inferiores no superan las fuerzas de adhesión estudiadas. Sólo se alcanza a romper el 78% de los 
enlaces propuestos, además, de que se encuentran alejados del límite superior de las fuerzas de 
adhesión extraídas de la literatura que se muestran en la Tabla 3.6.2, las cuales oscilan en un rango 
de 0,3mN a 50pN.  Por lo que a continuación se muestra la mejora del modelo propuesto para alcanzar 
a romper todas las uniones que se han revisado hasta el momento. 

 

Para incrementar el rango de fuerza que se puede liberar por la explosión de una burbuja, se debe de 
analizar con mayor profundidad la ecuación  ( 2.8.4), la cual es la base para obtener las variables de 
interés del sistema. Nótese que al aumentar la tensión superficial o el volumen molar de la sustancia 
en el sistema se requiere de mayor presión para formar el radio crítico, y por ende se forman menos 
núcleos por unidad de segundo y volumen.  Por tanto, se propone incrementar la presión de la fuente 

de sonido en la fase del líquido o la fase inicial, convirtiendo PL1 (𝑃0 en la ecuación descrita) a un 
nuevo valor de referencia PL2, hasta alcanzar el valor máximo de adhesión de 0,3mN propuesto de la 
literatura. La fuerza, por tanto, queda definida por la expresión: 

𝐹 = (𝑃0
𝐾 − 𝑃0) × 𝑎 ( 5.4.1) 

Donde a es el área de la burbuja, con 5mm de radio, 𝑃0 presión de la fase inicial o del líquido y 𝑃0
𝐾  

fase final o fase de vapor. En la Tabla 5.4.2 se muestra la relación entre la presión de la fase inicial y 
la fuerza liberada, respecto al área considerada. Se toma como 𝑃𝑟𝑒𝑓  el valor de presión sanguínea de 
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1600Pa y en la Gráfica 5.4.1 se muestra el comportamiento de dicha relación. Además, se calcula el 
nivel de intensidad sonora, obtenida a partir de la ecuación ( 2.9.3). 

 
Gráfica 5.4.1: Relación lineal entre la presión de la fase inicial del sistema y la fuerza liberada por la diferencia de presión 

generada por la explosión de una burbuja. 

 

En la Tabla 5.4.2 se muestran 40 datos en total, los cuales se obtuvieron al incrementar la presión de 
la fase inicial de 16KPa de 1M a 1M (por conveniencia en el manejo de los datos) hasta alcanzar el 
valor de fuerza requerida de 0,3mN a quien le corresponde una presión inicial de ~40MPa.  

Para visualizar el comportamiento del valor de presión PL2 al igual que con PL1 se proponen diferentes 
tamaños de burbuja y se grafican los resultados respecto a la fuerza liberada, energía y tasa de 
nucleación. Las variables de entrada se muestran en la Tabla 5.4.1. 

Tabla 5.4.1: Parámetros para mejorar el modelo de desgaste con PL2. 

Datos Magnitud Unidad 

PL2=Presión de referencia 2 39,7 MPa 

Temperatura °C [9] 37 °C 

Temperatura °K 310,85 °K 

R=Constante de Boltzmann 8,314472 J/°K*mol 

G=Gravedad 9,81 m/s2 

J0=Coeficiente de tasa de nucleación [143]  J0=431 m-3 s-1 

TS=Tensión superficial de la sangre [208] 52 N/m 

n=Partículas de agua 18 kg/mol 

ros=Densidad de la sangre 1005 kg/m*10-3 

r1*= Propuesta de radio de burbuja 5 mm 

r2*= Propuesta de radio de burbuja 1 mm 

r3*= Propuesta de radio de burbuja 0,5 mm 

r4*= Propuesta de radio de burbuja 50 μm 

r5*= Propuesta de radio de burbuja 5 μm 

r6*= Propuesta de radio de burbuja 0,5 μm 

r7*= Propuesta de radio de burbuja 50 nm 

r8*= Propuesta de radio de burbuja 5 nm 

r9*= Propuesta de radio de burbuja 0,5 nm 

r10*= Propuesta de radio de burbuja 0,1 nm 

A=área de impacto 2/3*pi*r*^2 m2 
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Tabla 5.4.2: Variación de la fuerza respecto a la presión de la fase inicial. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Los radios de burbuja de r1* a r10*, oscilan entre 1cm a 1Å y las magnitudes de los resultados 
obtenidos a partir de los radios propuestos se muestran en la Tabla 5.4.3. Los resultados muestran 
que las burbujas de r1* son capaces de romper los enlaces adherentes formados, pero la tasa de 
nucleación es baja, por lo que hay una menor probabilidad de que la sustancia forme burbujas. A partir 
de r2* los niveles de fuerza obtenidos, si bien no es suficientes para romper el valor de adhesión más 
alto (fibras de colágeno), pueden ser empleados para romper los enlaces de las interacciones 
calculadas y desgasta el citoplasma de los elementos estudiados, cuyas propiedades se muestran en 
la Tabla 5.1.1. 

 

No 
PL FUERZA NPS 

MPa µN dB 
1 0,02 0,124 20,00 

2 1,02 7,9 56,06 

3 2,02 15,7 62,01 

4 3,02 23,5 65,51 

5 4,02 31,2 67,99 

6 5,02 39,0 69,92 

7 6,02 46,8 71,50 

8 7,02 54,6 72,84 

9 8,02 62,4 74,00 

10 9,02 70,2 75,02 

11 10 77,9 75,93 

12 11 85,7 76,76 

13 12 93,5 77,51 

14 13 101 78,21 

15 14 109 78,85 

16 15 117 79,45 

17 16 125 80,01 

18 17 132 80,53 

19 18 140 81,03 

20 19 148 81,50 

21 20 156 81,95 

22 21 164 82,37 

23 22 171 82,77 

24 23 179 83,16 

25 24 187 83,53 

26 25 195 83,88 

27 26 202 84,22 

28 27 210 84,55 

29 28 218 84,87 

30 29 226 85,17 

31 30 234 85,46 

32 31 241 85,75 

33 32 249 86,02 

34 33 257 86,29 

35 34 265 86,55 

36 35 272 86,80 

37 36 280 87,05 

38 37 288 87,29 

39 38 296 87,52 

40 39 304 87,74 
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Tabla 5.4.3: Parámetros resultantes con PL2. 

No 

r* PV2 A Fuerza Energía Tasa de 
Nucleación 

MY2 

m MPa m2 N J m-3 s-1  Pa 

r1* 5x10-3 39,7 5,24x10-5 3 x10-4 1960 6,79x108 5,73 

r2* 1x10-3 39,7 2,09x10-6 6 x10-5 391 1,12x1027 28,7 

r3* 5x10-4 39,7 5,24x10-7 3 x10-5 19,6 2,11x1029 57,3 

r4* 5x10-5 39,7 5,24x10-9 3 x10-6 19,6 2,37x1031 573 

r5* 5x10-6 39,7 5,24x10-11 3 x10-7 1,96 3,80x1031 5730 

r6* 5x10-7 39,7 5,24x10-13 3 x10-8 0,196 3,98 x1031 5,74x104 

r7* 5x10-8 40,3 5,24x10-15 3,02 x10-9 0,0196 4x1031 5,78x105 

r8* 5x10-9 45,9 5,24x10-17 3,23 x10-10 0,00196 4x1031 6,17 x106 

r9* 5x10-10 168 5,2410-19 6,73 x10-11 1,96 x10-4 4x1031 1,29 x108 

r10* 1x10-10 54400 2,09x10-20 1,14 x10-9 3,91 x10-5 4x1031 5,44 x1010 

 

El comportamiento de fuerza, energía y tasa de nucleación calculados con la propuesta de mejora se 
muestran en la Gráfica 5.4.2, Gráfica 5.4.3 y  Gráfica 5.4.4 respectivamente. El radio de las burbujas 
está ordenado en orden ascendente. El rango de fuerza oscila entre 0,03mN a 1,14nN, valores que 
cumplen con la fuerza necesaria para romper los enlaces adherentes de los elementos calculados. 

 

 
Gráfica 5.4.2: Representación del comportamiento de la fuerza a medida que aumenta el tamaño de la burbuja para PL2.  
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Gráfica 5.4.3: Representación del comportamiento de la energía a medida que aumenta el tamaño de la burbuja para PL2. 

 

 
Gráfica 5.4.4: Representación del comportamiento de la tasa de nucleación a medida que aumenta el tamaño de la burbuja 

para PL2.  

La función de energía es proporcional al comportamiento de la presión descrita por una función 
exponencial. Además de alcanzar los valores de fuerza requeridos, los datos de nucleación tienen 
exponentes positivos por lo que es probable la nucleación de las burbujas propuestas. 

La variación entre las fuerzas de adhesión calculadas de los principales componentes de las placas 
de ateroma respecto al rango de fuerzas obtenidas del modelo de cavitación para un valor inicial de 
PL1 se ilustra en la Gráfica 5.4.5. 
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Gráfica 5.4.5: Comparación gráfica entre las fuerzas adhesivas de los principales elementos de las placas de ateroma y las 

fuerzas liberadas por la explosión de una burbuja para un valor de PL2. 

En la gráfica anterior, Fr1 y Fr10 representan la fuerza liberada para los radios de burbuja r1 y r10 
mostrados en la Tabla 5.4.1. A raíz de que el rango de fuerzas de las interfaces de Matrigel®, sangre 
y plasma son aproximadas y el rango emitido por el modelo de desgaste es bastante amplio. Estas se 
notan apiladas bajo la línea de color azul. Esto se debe a que el rango de fuerzas de las interfaces de 
Matrigel son más grandes que el resto de las interacciones adherentes.  

 

 

Los resultados obtenidos hasta ahora otorgan el extremo inferior y superior de presión inicial requerida 
para romper los enlaces adherentes propuestos en este trabajo. Se observa que el incremento de la 
fuerza liberada es proporcional a la presión. No obstante, a grandes cambios de presión la fuerza de 
salida se incrementa ligeramente por lo que un cambio mínimo en la fuerza requiere una enorme 
cantidad de energía para su formación.  

Para responder al objetivo planteado en esta investigación que consiste en “verificar si el uso de ondas 
ultrasónicas puede emplearse para destruir placas de ateroma, en qué condiciones y sí esta 
investigación puede llevarse al desarrollo nuevas tecnologías para el tratamiento de la aterosclerosis”. 
Se realizó un estudio en el que se emplean los valores de presión de un transductor ultrasónico 
comercial (el cual se seleccionó de otros por el alto valor de presión que emite) [209]. El transductor 
emite una presión efectiva de 8,39MPa a 3MHz, además de que puede ser colocado en arterias de 
gran calibre por su tamaño que es de 25,4cm dejando un espacio de ~1,3cm para formar las burbujas, 
a causa de que las arterias coronarias tienen un diámetro aproximado de 2 a 3,8cm [210], [211]. 

Los parámetros iniciales son similares a los mostrados en la Tabla 5.4.1, a excepción de la presión de 
referencia que será cambiada por PL3 igual a 8,39MPa. Los resultados de fuerza, presión de vapor 
de salida, área considerada, fuerza, energía, tasas de nucleación de módulo de Young, se muestran 
en la Tabla 5.5.1. 
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Tabla 5.5.1: Parámetros resultantes con PL3. 

No 
r* PV3 A Fuerza Energía Tasa de Nucleación MY2 

m Pa m2 N J m-3 s-1  Pa 

r1* 5x10-3 8,39x106 5,24x10-5 63,5x10-6 1,96E+03 6,79 x108 1,212 

r2* 1x10-3 8,39x106 2,09x10-6 12,7x10-6 3,91E+02 1,12Ex1027 6,06 

r3* 5x10-4 8,39x106 5,24x10-7 6,35x10-6 1,96E+02 2,11x1029 12,12 

r4* 5x10-5 8,39x106 5,24x10-9 0,635x10-6 19,6 2,37x1031 121,2 

r5* 5x10-6 8,39x106 5,24x10-11 63,5x10-9 1,96 3,80x1031 1212 

r6* 5x10-7 8,40x106 5,24x10-13 6,35x10-9 0,196 3,98x1031 1,213 x104 

r7* 5x10-8 8,51x106 5,24x10-15 0,639x10-9 1,96 x10-2 4x1031 1,221 x105 

r8* 5x10-9 9,69 x106 5,24x10-17 68,3x10-12 1,96 x10-3 4x1031 1,304 x106 

r9* 5x10-10 3,56 x107 5,2410-19 14,2x10-12 1,96 x10-4 4x1031 2,719 x107 

r10* 1x10-10 1,15 x1010 2,09x10-20 0,241x10-9 3,91 x10-5 4x1031 1,149 x1010 

Para este caso de estudio, a partir de un radio de burbuja r2*=1mm la nucleación es viable, ya sea por 
el tamaño de la burbuja o porque a partir de este valor se cumple con los criterios de nucleación PL2. 

 
Gráfica 5.5.1: Representación de la fuerza de impacto de los radios de burbuja propuestos para PL3. 

 

La comparación gráfica del intervalo de fuerzas que se genera con el valor de PL3 respecto a las 
fuerzas calculadas en este trabajo, se muestra en la Gráfica 5.5.2. Al igual que para PL2, a causa de 
que el rango de fuerzas adhesivas de las interfases de Matrigel®, sangre y plaza es similar, el 
comportamiento de las fuerzas adhesivas se describe principalmente por la línea gris.  
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Gráfica 5.5.2: Comparación gráfica entre las fuerzas adhesivas de los principales elementos de las placas de ateroma y las 

fuerzas liberadas por la explosión de una burbuja para un valor de PL3. 

 

Los resultados obtenidos con los parámetros del transductor ultrasónico comercial propuesto son 
factibles para aplicar el modelo de cavitación en un diseño experimental, tal como se representa en la 
Figura 5.5.1 y se ha experimentado en [91].  

 
Figura 5.5.1: Representación de la aplicación de terapia física del ultrasonido por medio de un catéter para angioplastia. 

En la Figura 5.5.1 en 1 se observa un catéter instrumentado con un sensor ultrasónico, 2 es el material 

desprendido proporcional al radio de burbuja desarrollado, 3 la placa de ateroma, 4 el flujo sanguíneo. 

Finalmente, la aplicación de cavitación debería ser considerada principalmente para remover placas 

cuyo endotelio y parte de la capa intima no estén comprometidas por su uso. Las placas vulnerables 

son inestables y pueden irrigar su contenido lipídico en el torrente sanguíneo provocando la formación 

de trombos caóticos. Este tipo de placas de ateroma pueden ser removidas con otras técnicas al 

concentrar sus efectos en su interior para disolver el tejido lipídico u orientar las partículas dañinas 

afuera al torrente sanguíneos y sean asimiladas por la sangre.  

El empleo de cavitación debe enfocarse en placas calificadas cuyos componentes celulares hayan 

sido calcificados o estén necróticas. El uso de las técnicas anteriormente descritas debe de ir de la 

mano con tecnologías para la captura de imágenes de alta resolución y tiempo real adecuadas para 

medir los componentes de las placas de ateroma. 
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Esta tesis se enfocó en el estudio de las propiedades físicas de los principales elementos que 
conforman los tejidos formados durante la aterosclerosis (placas de ateroma y coágulos sanguíneos) 
para visualizar la resistencia que tienen ante las perturbaciones provenientes de la aplicación del 
ultrasonido. Se propuso un modelo de análisis su estudio, los cuales son los causantes de los 
principales síntomas clínicos de la enfermedad. Se investigaron las propiedades geométricas y físicas 
de los principales componentes de estos tejidos que definen su resistencia mecánica y con estas se 
calcularon las fuerzas de adhesión de los pares que se pueden formar entre los elementos 
seleccionados en tres interfaces, las cuales son: matriz extracelular, sangre y plasma. Se consideraron 
estas interfaces porque es a donde se agrupan los elementos y forman los tejidos distintivos de la 
enfermedad. 

En total se calcularon las fuerzas de adhesión de 145 interacciones de las cuales se obtuvo el rango 
de fuerzas requeridas para romper los enlaces formados. Los parámetros calculados sirven para 
estimar la energía requerida para romper o excitar los elementos propuestos y con ello aplicar el 
ultrasonido de forma pulsada o focalizada. Sin embargo, como el fenómeno de cavitación requiere de 
la formación de una nueva fase por lo que en esta tesis también se enfocó a comprender el poder de 
desgaste que se puede alcanzar para diferentes tamaños de burbujas al impactarse contra las paredes 
de los tejidos.  

El rango de presión requerido para la formación de los tamaños de burbuja propuesto osciló entre 
>16000 a ~40MPa. Sin embargo, la presión de la fuente depende principalmente de las propiedades, 
sensibilidad de los materiales piezoeléctricos y la manipulación de las ondas generada por lo que para 
distintos niveles de frecuencias los transductores pueden expresar diversos rangos de presión. Por tal 
motivo, con base a la literatura, se seleccionó la presión de entrada que se puede obtener de un 
transductor comercial y se calculó el potencial de daño que este tendrá en los tejidos. Con lo anterior, 
la futura aplicación de ondas ultrasónicas para remover este tipo de padecimientos estará limitada a 
la calibración, ajuste y puesta en marcha de los transductores ultrasónicos disponibles en el mercado.  

El rango de fuerza emitido por el transductor seleccionado es prometedor ya que como mínimo rompe 

todos los valores de fuerza calculados. No obstante, para menores tamaños de burbuja el potencial 

destructivo es mayor debido en primera instancia al incremento en la tasa de nucleación y en segunda 

al incremento al esfuerzo aplicado con relación al área de impacto.  

Debido a la sensibilidad de los constituyentes celulares de las placas, específicamente de las células 

endoteliales del endotelio en placas vulnerables, este tipo de tratamiento se recomienda para placas 

de ateroma con menores fuerzas de enlace y elementos calcificados en donde predominen las células 

necróticas.  
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Para el caso de otro tipo de placas se debería hacer un estudio de factibilidad de la relación entre las 

fuerzas de enlace y otro tipo de tratamiento con ultrasonido como por ejemplo la aplicación de HIFU 

para calentar o excitar diferente tipo de partícula o célula. 

El modelo de análisis planteado sirve de ejemplo para analizar la resistencia de otros tejidos, como la 
formación de tumores, abscesos, malformaciones entre otras. No sólo para emplear el US si no para 
usar otras técnicas que pueden ayudar mejorar las técnicas de remoción de la aterosclerosis y sus 
síntomas. Sin embargo, la ventaja competitiva del US respeto a otras técnicas de remoción es que 
ofrece la posibilidad de dar terapia física en múltiples configuraciones y la toma de imágenes en tiempo 
real. Las limitantes de la implementación de esta tecnología se deben principalmente a la resolución 
de la toma de imágenes, procesamiento y la sensibilidad y modulación de los transductores empleados 
hoy en día.   

 

 

 

Existen diversos métodos para caracterizar las propiedades mecánicas de los tejidos. Consisten 
principalmente en la extracción de los tejidos y la toma de datos in vitro e in vivo. No obstante, se 
requiere de técnicas menos invasivas con los pacientes y que permitan la toma de imágenes en tiempo 
real al momento de emplearlas. En este estudio fue evidente que existe una gran variabilidad en las 
características de los elementos estudiados por lo que se requiere estandarizar los procesos para 
obtener las propiedades mecánicas de estos y comprender los efectos que tiene el medio en el que 
son estudiados.  

Las fuerzas de adhesión con la que se unen los elementos pueden ser calculadas en función de su 
geometría y los desplazamientos que estos resisten, sin embargo, debido a la gran cantidad de 
componentes y arreglos que se forman entre las células de los tejidos, el análisis de sus propiedades 
mecánicas está limitado a las capacidades computacionales con las que se cuenta hoy en día. 
Además, se requiere de una excelente resolución en las técnicas que se emplean para la visualización 
in vivo de los tejidos, ya que el orden de las células es de orden micrométrico y el de sus enlaces llega 
a ser a niveles atómicos.  

Conociendo las propiedades de los materiales se podrá analizar la frecuencia natural de cada uno de 
ellos, tomando en cuenta que la distribución de sus frecuencias depende de la anisotropía del material 
y de la dirección y forma de la onda de sonido propagada. Esta propiedad define el empleo de US 
para aplicarlo de forma focalizada y con ello, calentar, cortar o manipular a un conjunto de células en 
específico, por lo que se requiere visualizar el poder destructivo del empleo de esta tecnología y 
compararla con el poder destructivo de transductores comerciales.  

Para aplicar el ultrasonido se requiere definir el tipo de arreglo de las ondas de sonido y la intensidad 
de esta por lo que dependiendo de la técnica que se requiera emplear se deben de definir primero 
estos parámetros. En el caso de la cavitación estable como el que se presentó en este estudio también 
se requiere estudiar los efectos de la propagación de ondas en la sangre y la dinámica de las burbujas 
generadas para predecir los puntos de nucleación y evitar que esta se deslice a través del flujo 
sanguíneo y genere otro tipo de complicaciones para caracterizar mejor el sistema tal como se muestra 
en la Figura 6.2.1.  
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Se debe de estudiar la relación entre la velocidad de desgaste, el material desprendido y la respuesta 
inmunológica, para evitar la formación de coágulos sanguíneos que viajen hasta el corazón u otras 
zonas y causen consecuencias mortales en los pacientes o mejorar las técnicas para capturar el 
material desprendido.  

 
Figura 6.2.1: Esquema de representación de la aplicación de US tenido en cuenta la dinámica de las burbujas. 

La aplicación del ultrasonido parece ser prometedora y pragmática considerando que las ondas 
sonoras pueden ser orientadas a puntos específicos para dar terapia física y obtener imágenes sin la 
necesidad de cortar o introducir objetos al cuerpo humano que el diseño de dispositivos es inminente, 
tal cómo se ilustra en la Figura 6.2.2. 

 
Figura 6.2.2: Representación de la aplicación de US por medio de terapia no invasiva.  

En el esquema anterior el punto 1 representa un generador de ondas de sonido configurado para la 
ampliación terapéutica y toma de imágenes por US a través de los tejidos; el punto 2 es el conjunto 
de tejidos que atraviesa el US hasta llegar hasta la sección afectada; el punto 3 representa la 
propagación de ondas; 4 es la placa desarrollada; 5 el material desprendido y por último el punto 6 
representa la luz arterial, se debe considerar que el modelo representado no esta escala.  

Por último, cabe resaltar que el empleo de US como medio terapéutico y de toma de imágenes debe 
seguir desarrollándose no solo para la sanación de la aterosclerosis sino además para tratar otro tipo 
de malformaciones en los tejidos o afecciones. El dominio de esta tecnología puede representar una 
revolución en la forma de operar y dar tratamiento médico a los pacientes de todo el mundo.   
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ANEXOS 

 

 

 

 

 

Fuente: M. F. Ashby and D. R. H. D. R. H. Jones, “Engineering Materials 1,” Eng. Mater. 1, p. 53-54, 1996, [111] 
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Fuente: J. Israelachvili, Intermolecular and Surface Forces. 2011, [112]. 
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Fuente: R.-T. J. SANGUINETI AC1, “Moleculas de adhesión.” 1999, [212] 
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Principales moléculas de la IgSF 

IgSF Sinónimo Ligando Distribución 

ICAM-1 CD54 

LFA-1 
Células endoteliales, fibroblastos, monocitos, 
células dendríticas Mac-1 

CD43 

ICAM-2 CD102 LFA-1 Células endoteliales, linfocitos, monocitos. 

ICAM-3 CD50 LFA-1 Leucocitos, linfocitos, neutrófilos, monocitos 

ICAM-4 Gp de LW LFA-1 Glóbulos rojos. 

ICAM-5 Telencefalina LFA-1 Microglías y leucocitos del telencéfalo. 

VCAM-1 
CD106 VLA-4 Monocitos, células sinoviales cel. endoteliales 

activadas, cel. dendríticas, macrófagos. 

INCAM-110 LPAM-1 

NCAM-1 

CD56 N-CAM 

Neuronas, astrocitos, leucocitos células T 
activadas células NK. 

D2CAM heparán sulfato 

NKH1   

LFA-2 
CD2 LFA-3 

Linfocitos T y B, timocitos 
T11 CD59 

LFA-3 CD58 LFA-2 
Leucocitos, eritrocitos, células endoteliales, 
células epiteliales fibroblastos. 

PECAM-1 CD31 
PECAM-1 Monocitos, plaquetas, neutrófilos, células NK, 

células T inocentes Vitronectina 

MADCAM-1   
LPAM-1 Células endoteliales, mucosas, placas de 

Peyer, células linfoides inmaduras, células 
mieloides inmadura L-Selectina 

Fuente: R.-T. J. SANGUINETI AC1, “Moleculas de adhesión.” 1999, [212] 
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Principales Selectinas 

Selectina Sinónimo Ligando Distribución 

L-selectina 

LECAM-1 CD34 

Leucocitos 
LAM-1 MAdCAM-1 

Mel-14 GlyCAM-1 

CD62L sLex (CD15) 

E-selectina 

LECAM-2 sLex (CD15) 

Endotelio vascular ELAM-1 sLeA 

CD62E CLA 

P-selectina 

LECAM-3 sLex (CD15) 

Endotelio vascular 
activados, 
plaquetas 

PADGEM PSGL-1 

GMP-140   

CD62P   

Fuente: R.-T. J. SANGUINETI AC1, “Moleculas de adhesión.” 1999, [212] 
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En la siguiente tabla se describen las características de los integrantes seleccionados en esta tesis involucrados en el proceso degenerativo de la 
aterosclerosis. Se enlistan once elementos de los cuales se proporciona la abreviatura propuesta, la ubicación general de los elementos; ya sea en el 
interior de las arterias o en el torrente sanguíneo, sus características particulares y la imagen descriptiva de su geometría.  

 

Características de los principales elementos que involucrados en la aterogénesis 

No Elemento Ubicación Características Representación ilustrativa 

1 Plaquetas Pla 

Torrente 
sanguíneo y 
formación de 

trombo 

Las plaquetas (Pla) son células grandes (0,5 a 2,5 µm de 
diámetro), con un núcleo altamente poliploide y un citoplasma 
subdividido por capas de membranas onduladas. Circulan en 
la sangre en forma de disco biconvexo) con un volumen de 7 
a 9fl y 10pg de peso. Poseen carga eléctrica negativa en su 
superficie. Junto a los eritrocitos y leucocitos constituyen los 
elementos macroscópicos de la sangre y son los encargados 
de contener heridas por medio de la formación de coágulos 
[156], [213].  

Imagen de una plaqueta humana en reposo, que revela muchos gránulos 
(Gr), varios gránulos densos (DB o cuerpos densos), el sistema 

canalicular abierto (OCS) y el sistema tubular denso (DTS). La imagen 
también muestra glucógeno (Gly), algunas mitocondrias (Mi) y 

microtúbulos (MT), [214]. 
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2 
Glóbulos 

Rojos 
GR 

Torrente 
sanguíneo y 
formación de 

trombo 

Los eritrocitos o glóbulos rojos (GR) son células sin núcleo, de 
un tamaño aproximado de entre 7-9 μm. Su principal función 
consiste en el transporte del oxígeno y del ácido carbónico. Los 
eritrocitos en su estado fisiológico normal tienen forma de 
discos bicóncavos y también contribuyen a la formación de 
coágulos. Son tan elásticos que pueden atravesar los micro 
vasos de las extremidades del cuerpo humano, [158].   

 

Forma de un glóbulo rojo, "arriba, vista lateral” muestra la forma aplanada 
en forma de moneda con una región centran deprimida en forma de dona. 

"Abajo,  vista frontal”, [215]. 

 
  

3 
Células 

endoteliales 
CE Endotelio 

La célula endotelial (CE) es generalmente plana, pero también 
puede ser cuboide, su grosor varía entre 0,1µm en los 
capilares y arterias aorticas 10µm, [36].  
Las células endoteliales alinean los vasos sanguíneos y 
proporcionan una interfaz dinámica entre la sangre y los 
tejidos. Se remodelan para permitir que leucocitos, líquidos y 
moléculas pequeñas entren en los tejidos durante la 
inflamación y las infecciones [216]. 
 
  

Célula endotelial y mecanorreceptores [217]. 
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4 
Células 

musculares 
lisas 

CML 
Túnica 
íntima y 
media 

Las células musculares (CML) se encargan de la formación y 
aglutinamiento del tejido muscular, tiene una gran variedad de 
tamaños dependiendo del tejido en el que se encuentren. Son 
células en forma  huso en su forma relajada con una de 
longitud aproximadamente 65µm y diámetro 4µm, [218]. Tiene 
núcleo situado en la posición central de la célula. Es alargada 
siguiendo el eje longitudinal de la célula y de extremos 
redondeados. Las células tienen un citoplasma muy eosinófilo 
con hemoxilina-eosina, que genérala la apariencia de estrías 
longitudinales, [219]. 

 

Esquema de una célula muscular lisa, [219]. 

5 Macrófagos Mac 
Túnica 
íntima 

El macrófago (Mac) es un tipo de célula especializada, dentro 
de los glóbulos blancos, cuyo diámetro oscila entre 25-50μm. 
Su núcleo es grande, único y central. Secretan moléculas que 
amplifican la respuesta inmunitaria específica, controlan la 
inflamación, contribuyen a la reparación del daño tisular 
eliminando tejido muerto y dañado y asisten en el proceso de 
restauración. Los macrófagos inmaduros se llaman monocitos 
y los maduros, en el tejido conectivo, histiocitos [220]. 

 
(a) Macrófago en relajamiento en un sustrato de sílice fundida simple. 

(barra, 5 mm); (b) Macrófagos bien distribuidos con numerosos microvilos 
(c) Macrófago extendido en el sustrato liso y estriado [221]. 
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6 Fibroblastos Fb 
Túnica 
íntima y 
trombo 

Los fibroblastos (FB) constituyen el componente principal de 
los tejidos conectivos del cuerpo, se encarga de la producción 
y regulación de la sustancia fundamental de la MEC y es capaz 
de regular el flujo de fibras de colágeno y elastina, [222]. 
 

 
Fibroblastos no transformados, Imágenes obtenidas después de la tinción 
fluorescente para actina F, barra de escala, 20 μm, [223]. 

 

7 Colágeno Col 
Túnica 
íntima y 
trombo 

El colesterol es un componente importante de las membranas 
celulares de los mamíferos y forma los andamios en donde 
estos se sostiene junto con la elastina y otras proteínas, [224]. 
En la actualidad se han clasificados 221 tipos diferentes de 
moléculas de colágeno que tiene diferentes propiedades 
mecánicas entre si dependido de la formación y arreglo de sus 
aminoácidos fundamentales, [174].  

 
Vista esquemática de algunas de las características jerárquicas del colágeno, que 
van desde la formación de aminoácidos a nanoescala, hasta las  fibras de colágeno 
con longitudes del orden de 10m, [175]. 
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8 Elastina Elas 
Túnica 
íntima y 
trombo 

La elastina funciona en asociación con colágeno en tejidos 
conectivos de vertebrados en los que se requiere una 
elasticidad suave y reversible (por ejemplo, en la piel y en el 
cartílago elástico). Además, la elastina es un componente 
principal de las arterias, donde su elasticidad y capacidad para 
almacenar energía de deformación elástica permite a las 
arterias suavizar el flujo pulsátil de sangre del corazón, 
disminuir la presión sanguínea máxima y el trabajo mecánico 
del corazón y mantener una flujo constante de sangre a través 
de los tejidos, [225]. 

 
El ensamblaje en T de un único monómero de tropo-elastina a través de 

etapas definidas, da como resultado intermedios cada vez más 
sofisticados, [226]. 

9 
Matriz 

extracelular 
MEC 

Interior de 
los tejidos 

La matriz extracelular (MEC) cumple muchas funciones: le 
otorga fuerza y resistencia a un tejido y, por lo tanto, mantiene 
su forma; sirve como un andamiaje biológicamente activo en el 
que las células pueden migrar o adherirse; Ayuda a regular el 
fenotipo de las células; sirve como un ancla para muchas 
sustancias, incluidos los factores de crecimiento, proteasas e 
inhibidores de los mismos; y finalmente, proporciona un 
ambiente acuoso para la difusión de nutrientes, iones, 
hormonas y metabolitos entre la célula y la red capilar. Por lo 
tanto, en muchos aspectos, es el MEC el que regula la forma 
de la celda, la orientación, el movimiento y la función general, 
[227]. 
 
 
 

 
Representación de MEC, Copyright © 2008 Pearson Education, Inc., 

publishing as Pearson Benjamin Cummings 
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10 Calcio Cal 
Espacio 

extracelular 

La calcificación de la íntima se asemeja a la formación de 
hueso endocondral en los huesos largos (metaplasia del 
cartílago), comienza dentro del núcleo necrótico del ateroma. 
Las vesículas extracelulares son liberadas por macrófagos 
muertos y moribundos y células musculares lisas (CML). Estas 
vesículas proporcionan el andamiaje para el inicio de la 
calcificación. Se pierde el control de la concentración local de 
calcio y fosfato. En el caso del fosfato, por ejemplo, las 
enzimas como la fosfatasa alcalina, la adenosina trifosfatasa y 
las especies de oxígeno reactivo crean fosfato libre a partir de 
la descomposición de las moléculas más grandes. Finalmente, 
la concentración local de calcio y fosfato libres en los 
autofagosomas alcanza una concentración suficiente para 
permitir la formación de cristales de fosfato de calcio, [228]. 
Las células que abandonan el estado necrótico entran 
irreversiblemente en el estado de restos calcificados, [229]. 
La calcificación identificada en placas de ateroma es idéntica 
a la hidroxiapatita (Calo [P04] 6OH12), el principal componente 
inorgánico del hueso, [230].  

 

Arreglo atómico de la hidroxiapatita, [231]. 

11 
Cristales de 
colesterol 

LDL 
Espacio 

extracelular 

Las lipoproteínas de baja densidad, también conocidas como 
LDL se encuentran en la sangre de los seres humanos, 
contienen un núcleo central que comprende triacilgliceroles y 
ésteres de colesterilo, y una monocapa de superficie que 
contiene fosfolípidos, colesterol libre y apolipoproteína B-100 
(apoB-100) como un componente principal de las proteínas, 
[169].  Las LDL forman parte de la membrana de varias células, 
incluidas las CML que en el proceso inflamatorio de la 
aterosclerosis se dividen para crear nuevas células por lo que 
existe una mayor expresión de proteínas receptoras de LDL 
expresadas desde las CML hasta la superficie endotelial, para 
la infiltración de estas partículas, [232]. 

 
Esquema gráfico de las lipoproteínas de baja densidad (LDL). Principales 
componentes proteínicos y lipídicos. Apo: apolipoproteína, [66].  

 


