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Resumen

Resumen

Alrededor del mundo existe un area con un crecimiento exponencial que involucra
el desarrollo de dispositivos médicos. Dicho crecimiento nos lleva a abarcar areas como la
cardiologia intervencionista, en la cual se encuentran dispositivos tan pequenos como la

punta de un boligrafo.

El stent intracoronario funciona como una alternativa de emergencia (y en
ocasiones de estilo de vida) para corregir problemas cardiacos, especificamente en arterias
coronarias, expandiendo las paredes de una placa aterosclerética que se encuentra dentro
de dichas arterias y que esta conformada principalmente por particulas de colesterol de
alta y baja densidad (HDL y LDL, respectivamente). Sin embargo, cuando la acumulacion

de colesterol es excesiva, el stent también resulta perjudicial para el paciente.

Por esta razon, en este estudio se desarroll el disenio de un stent que repele las
particulas de colesterol sobre su superficie y asi evitar la acumulacién que propicie
condiciones como la proliferaciéon neointimal. Dicha investigacion se llevé a cabo desde la
perspectiva de fuerzas intermoleculares, para encontrar las causas adhesivas de la

acumulacion de particulas.

15



Abstract

Abstract

Around the world there is an area of exponential growth involving the development of
medical devices. This growth has led to areas such as interventional cardiology, which

includes devices as small as the tip of a ballpoint pen.

The intracoronary stent functions as an emergency (and sometimes lifestyle)
alternative to correct cardiac problems, specifically in coronary arteries, by expanding the
walls of an atherosclerotic plaque found within these arteries that is made up mainly of
high and low density cholesterol particles (HDL and LDL, respectively). However, when

cholesterol accumulation is excessive, the stent is also detrimental to the patient.

For this reason, in this study a stent was developed that repels cholesterol particles on
its surface and thus avoids the accumulation of cholesterol that can lead to conditions
such as neointimal proliferation. This research was carried out from the perspective of

intermolecular forces, to find the adhesive causes of particle accumulation.
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Introduccién

Introduccion

En el ano 2015, las enfermedades cardiovasculares (ECV) representaron la
principal causa de muerte en todo el mundo con 17.7 millones de personas, de acuerdo
con la Organizacion Mundial de la Salud (OMS) [1]. Actualmente, gracias a los avances
en la cardiologia intervencionista, se ha logrado dar tratamiento a todo un conjunto de
ECV, entre las cuales se ubica la cardiopatia coronaria o enfermedad de los vasos
sanguineos que irrigan el musculo cardiaco [2]. En este trastorno, parte del miocardio
(tejido muscular del corazén) recibe una cantidad insuficiente de sangre y oxigeno [3] lo
que resulta en un infarto o un paro cardiaco. Segun los especialistas, en México, una
intervencién ante un infarto o paro cardiaco puede llegar a costar entre 250 mil y un

mill6n de pesos [4].

Dos procedimientos, la angioplastia y la colocacion de stent, se utilizan para
restaurar el flujo normal de sangre al musculo del corazén cuando el calibre de las arterias
se ve disminuido u obstruido por placa, un material graso que contiene colesterol y otras
sustancias (aterosclerosis). Sin embargo, la aplicacién del stent conlleva regularmente a
una segunda intervencién (después de su implantacion) debido a la formacion de

trombosis o reestenosis en el dispositivo [5]. La incidencia clinica de reestenosis en los
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stents va del 20% al 35% en stents metalicos y del 5% al 10% en stents farmacoactivos
[6]. Las tasas de mortalidad debidas a la trombosis por stent se encuentran entre un 10%

hasta 40% en el primer afio y a largo plazo (3 anos) de 15% [7].

La complejidad de los procesos de formacion de trombos y reestenosis ha limitado
el desarrollo de stents, para el cual se hacen pruebas con un determinado ntimero de
pacientes y en los resultados se analizan los porcentajes de incidencia de reestenosis y
trombosis con el disenio propuesto. Lo anterior no exige el entendimiento de la patogenia
que desencadena los problemas generados por el stent. Sin embargo, una vez que los
fenomenos fisicos involucrados sean entendidos (tales como las energias superficiales de
las moléculas de colesterol y de la superficie del stent, el comportamiento del flujo
sanguineo a través de los struts y la influencia del coeficiente de friccion en la adhesion
de placa) es posible concebir un diseno 6ptimo que minimice el problema desde la
reduccién de la acumulaciéon de particulas en el stent. Asi, el reto de la presente
investigacion consiste en analizar estos fenémenos fisicos para conceptualizar el diseno de
un stent que contribuya a disminuir las cifras de incidencia clinica de reestenosis y

trombosis en pacientes con cardiopatia coronaria.
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Capitulo 1. Estado del arte

En 1963, Charles Dotter recanaliz, por accidente, una arteria iliaca (comin
derecha) obstruida mientras realizaba una aortografia abdominal [8]. Un ano después,
junto a su aprendiz Melvin Judkins, realizaron la primera angioplastia transluminal
percutanea por catéter, pero esta vez de manera intencional a una mujer de 83 anos con
gangrena causada por estenosis de la arteria poplitea izquierda [9]. El procedimiento
consistia en pasar un alambre guia a través de la estenosis para luego dilatar la arteria
con catéteres de polietileno rigidos, dobles coaxiales [8]. La intervencién fue un éxito, a
los pocos minutos el pie de la paciente estaba caliente e hiperémico y los angiogramas de
seguimiento, realizados a las tres semanas y a los seis meses después de la intervencion,

mostraron que el vaso continuaba abierto.

Una década mas tarde, en 1974, Andreas Gruentzig desarrollé un catéter con forma
de globo capaz de dilatar arterias periféricas [10]. Hasta entonces, los primeros prototipos
de globos utilizaban latex altamente compatible. Sin embargo, a sugerencia de un
ingeniero en plasticos, Gruentzig utiliz6 cloruro de polivinilo, un material méas resistente.
Posteriormente desarrolld diversos prototipos por cuenta propia hasta que las empresas

Schneider y Cook se hicieron cargo de la produccion. El catéter producido contenia un
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lumen distal por donde se podia monitorear la presion y la inyeccion de contraste, a la
vez contaba con un lumen proximal por donde se inflaba el globo hasta asumir un
diametro fijo a presiones <6 atm. Para 1976, modifico el sistema de doble lumen,
haciéndolo méas pequeno, para utilizarlo en arterias coronarias [11] lo que le permitié

realizar la primera angioplastia coronaria transluminal percutanea con balén.

A pesar de los avances tecnologicos alcanzados, en 1980, se identifico el problema
que ocasionaba la angioplastia, como una combinacion de division de placa, diseccion de
la intima y estiramiento arterial. Estas limitaciones requerian nueva tecnologia, las cuales

culminaron con el desarrollo de los stents arteriales intracoronarios.

Dotter, en 1969, utilizo6 alambres de acero inoxidable con forma de espiral en la
arteria poplitea en perros sin obtener resultados satisfactorios. Posteriormente, en 1983,
en colaboracién con Cragg [12], emple6 alambres de nitinol (aleacién de niquel y titanio),
también en perros, reduciendo considerablemente los dos problemas principales asociados
con esa técnica: la trombosis de la endoprotesis y la dificultad para introducir una protesis

de tamano adecuado a través de catéteres angiograficos convencionales.

En 1984, Maas et al. [13] utilizaron alambres intravasculares de acero inoxidable
en un estudio experimental. Hasta esta fecha, los stents se montaban en forma coaxial en
una guia y se colocaban en el sitio de la estenosis [14]. Un ano después, Palmaz et al. [15]
propusieron que el stent fuera colocado en el globo e implantarlo en el vaso a dilatar.
Justificaron su diseno porque optimiza el tiempo necesario para implantar un stent y

preserva el endotelio de la arteria, dado que el grado de destruccion endotelial parecia
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estar en funcién del tiempo de inflado del balén. Sin embargo, una desventaja importante
del disenio fue la falta de flexibilidad longitudinal, lo que limitaba su uso en segmentos
arteriales rectos, porque un stent excesivamente largo causaba trombosis inmediata de
acuerdo con sus experimentos. A pesar de las desventajas de este diseno, tiempo después,
se convirti6 en el primer stent autorizado por la Food and Drug Administration (FDA)

de Estados Unidos [16].

Puel y Sigwart fueron los primeros en implantar en un ser humano y de manera
independiente, el primer stent intracoronario autoexpandible en 1987 [14]. Después de un
seguimiento a las nueve semanas y a los nueve meses, los resultados preliminares no
revelaron presencia de reestenosis en el stent. Mientras que la probabilidad estadistica
hasta ese momento era de aproximadamente 30% o mas. Sin embargo, las conclusiones
acerca de los riesgos potenciales del método y de las posibles complicaciones a largo plazo,

todavia eran inciertas [17].

A partir de 1993, la colocacion de stents intracoronarios se hizo frecuente,
principalmente, gracias a los estudios de BENESTENT [18] y STRESS [19] los cuales

demostraron las ventajas del stent ante la angioplastia con balén simple.

Tiempo después, se comprobd que con el uso del tratamiento antiagregante
plaquetario combinado doble (TAPD) [20], [21] y con el adecuado despliegue del stent
[22], la colocacion de stents era segura, incluso en ausencia de agentes anticoagulantes

(muy utilizados para evitar la formacién de trombos, entre otros problemas).
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En 1999, la colocacién de stents intracoronarios se utilizé en el 84.2 % de los
procedimientos de ACTP [23]. Sin embargo, surgi6 la preocupacién, cuando el seguimiento
a mediano y largo plazo, revelé una incidencia de 20 a 30 % de reestenosis debido a la
proliferacién de células musculares lisas vasculares (CMLV) dentro de los stents [24].
Inclusive, se relacioné una morbilidad y mortalidad significativas a causa de la reestenosis

intra-stent, principalmente de infartos al miocardio y angina inestable [25].

Para combatir la creciente tasa de reestenosis observada en stents metalicos, cuyo
problema principal radicaba en la hiperplasia de la neointima, se aplicaron farmacos
antiproliferativos [16]. Paralelamente, también se desarrollaron recubrimientos
biol6gicamente inertes como carbono, platino, fosforilcolina y oro para aplicarse en stents
de acero inoxidable, pero estos no brindaron beneficios [26]. Sin embargo, para 2003, se
presenté una disminuciéon en la frecuencia de la reestenosis a causa de la implementacion
de stents capaces de liberar farmacos de forma local [3], a estos se les llamé stents
farmacoactivos. La primera generacion de estos dispositivos contenia sirolimus y
paclitaxel; ambos farmacos fueron utilizados en los modelos CYPHER (Cordis
Corporation) y TAXUS (Boston Scientific). Estos mostraron una reduccién significativa
de la reestenosis, la pérdida de luz tardia y la tasa de revascularizacion en comparacion

a los stents metalicos [16].

En 2006, surgié un problema potencial de seguridad sobre los stents farmacoactivos
como consecuencia de los informes que relacionaban su uso con el riesgo de trombosis del
stent [27], [28], [29]. Lo anterior derivé en un estimulo para enfocar la investigacién hacia

farmacos més seguros. Asi surgieron los stents farmacoactivos de segunda generacion.
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Estos stents comenzaron a fabricarse de aleaciones metalicas (cobalto-cromo o platino-
cromo, regularmente) y con farmacos més biocompatibles (de la familia limus) con una
liberaciéon mas rapida de los mismos y con ello, una cobertura endotelial méas temprana
[16]. Si bien se redujo significativamente la incidencia de trombosis del stent, la

preocupacion por la utilizacion de TAPD periddicamente, seguia latente a largo plazo.

Posteriormente se disenaron stents farmacoactivos sin polimero, éste es el
responsable de portar el farmaco y de modular su liberacién. El desafio fue importante,
porque se requeria nueva tecnologia de desarrollo, ya sea de superficies porosas en el stent
o de utilizacién de nanoparticulas en un compuesto matriz [16]. Sin embargo, poco se ha

evaluado a esta categoria de stents en cuanto a la eficacia y seguridad a largo plazo.

El crecimiento exponencial en el nimero de investigaciones sobre stents permitio
la implementacién de polimeros biodegradables (como PLLA), los cuales, de acuerdo con
[24], ofrecen los beneficios de un stent farmacoactivo convencional en la fase temprana y
un stent metalico en las etapas posteriores. La funcionalidad de estos dispositivos consiste,
hasta la fecha, en que el polimero se biodegrada en paralelo con la liberacién del farmaco
antiproliferativo. Una vez que sucede la fase inicial, en la arteria coronaria sélo queda la
plataforma metélica [16]. A pesar de los beneficios que en sus inicios fueron alentadores
(como menores tasas de trombosis del stent) no se cuenta con los suficientes resultados a

largo plazo para definir concretamente la seguridad y eficacia de estos dispositivos [30],

[31].
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En el ano 2000 se desarrolld el primer estudio clinico con un stent totalmente
bioabsorbible, a cargo de Igaki Tamai [32] quien no observé presencia de trombosis del
stent ni otro tipo de eventos clinicos importantes relacionados con el implante, e inclusive
a los seis meses de seguimiento los pacientes mostraron sélo reestenosis en rangos
aceptables [33]. Diez anos después, se corroboré la seguridad a largo plazo de los stents
de Igaki-Tamai siendo que a los tres afnos desaparecieron las plataformas en su mayoria

[34].

En los anos siguientes se trabajé en modificar la superficie del stent mediante capas
de materiales, organicos o inorganicos, con propiedades deseadas de acuerdo a la
interaccion del stent con su ambiente de operacién. Algunos disefios consistian en la
utilizacion de polimetilmetacrilato para modificar la superficie de stents de acero
inoxidable, lo que ayudaba en la durabilidad del farmaco antiproliferativo dentro de la
matriz polimérica [35]. En 2011 se trat6 la superficie de un stent metélico con TiO:
dopado con nitréogeno para utilizarlo como matriz de unién a farmacos antirestenoticos
con la expectativa de minimizar los problemas potenciales relacionados a utilizar
polimeros organicos y el riesgo del contacto directo del metal con el vaso sanguineo [36].
Por otro lado, Kovalenko et al. [37], implementaron un recubrimiento de carbono
nanoestructurado reduciendo el riesgo de reestenosis del stent mas de dos veces en
comparacion con los stents de acero inoxidable. Recientemente, en 2016, se investigd la
endotelizacion y compatibilidad sanguinea de recubrimientos con heparina y colageno tipo

IV en la superficie de un stent de titanio obteniendo resultados prometedores [38].
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Actualmente, el amplio catalogo para seleccionar un stent intracoronario es
resultado del desarrollo en sus variaciones en cuanto a material, diseno, farmacos
antiproliferativos y polimeros que recubren al farmaco. Sin embargo, es la tecnologia de

los stents farmacoactivos la que ha recibido mayor impulso en su desarrollo [39].

En la Tabla 1 se muestra el estado de las principales aplicaciones globales

relacionadas con stents [39].

Numero de aplicaciones
Enfoque tecnoldgico
Desarrolladores EUA | Jap6n | Europa | Total
Abbott Cardiovascular ) L
232 11 22 265 Biocompatibilidad
Systems
Cook Medical . .
77 22 32 111 Injertos tipo stent
Technologies
Stents farmacoactivos, stents
Boston Scientific Scimed 77 22 32 111
con memoria de forma
Polimeros bioabsorbibles,
Smith & Nephew 38 8 0 47 » N
regeneracion de tejidos
Advanced Cardiovascular n 0 0 " Revestimiento del stent para la
Systems liberacién de fairmacos.

Tabla 1. Estado de las principales aplicaciones globales relacionadas con los stents [39].

En el mercado global de stents, tres empresas se han logrado posicionar (Abbott,
Boston Scientific y Medtronic) representando el 76% de participacién. En cuanto al
mercado de stents intracoronarios (el cual constituye gran parte del mercado de stents)
Abbott lidera el mercado con aproximadamente el 50% de participaciéon seguido por

Boston Scientific y Medtronic [39)].
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En CENIDET (2001), Herrera [40] investigd el comportamiento de DLC (Diamond
Like Carbon) y nanotubos de carbono sobre un catéter intravenoso para reducir las
deformaciones en la punta del catéter y a su vez disminuir el coeficiente de friccion al
contacto con la piel. Su investigacion concluy6 en una reducciéon del coeficiente de friccion

del 140% y 280% en el uso de DLC y NTC, respectivamente.

En 2016, Baca [41], realizo el diseno de un tubo endotraqueal de minima adhesién
a la traquea considerando las interacciones superficiales entre los elementos. En su
investigacién redujo la adhesion de bacterias de acuerdo a la reduccion de los esfuerzos

sobre la superficie traqueal.

El mismo ano, Hernandez [42], estudi6 las caracteristicas y propiedades de las
células tumorales circulantes con el fin de obtener sus propiedades tribologicas, tales como
fuerzas de adhesion existentes entre dos células en contacto. Analizé, también, las
propiedades mecéanicas de la sangre y junto con las propiedades triboldgicas de las CTC,
determiné los parametros de disenio de un microcanal capaz de retener estas células de
acuerdo a los gradientes de velocidad que influian en las fuerzas de adhesion CTC-

microcanal.
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2.1 Influencia del colesterol en el proceso de formacion

de placa

2.1.1 Lipoproteinas

Tienen la funcién de empaquetar los lipidos y transportarlos desde el intestino y
el higado a los tejidos periféricos; los lipidos, por naturaleza, son hidrofébicos e insolubles
en el medio acuoso del plasma. De igual manera, se encargan de devolver el colesterol al
higado para su eliminacién del organismo en forma de acidos biliares. Transportan todos
los lipidos que circulan en el plasma: colesterol libre y esterificado, triglicéridos y

fosfolipidos (Figura 1).

Sélo una pequena proporcion de los acidos grasos forman parte de las lipoproteinas

ya que la mayoria de ellos circulan unidos a la albimina (principal proteina de la sangre).

Los lipidos no polares, como el colesterol esterificado y los triglicéridos, conforman
el nucleo hidrofébico de la estructura lipoprotéica, mientras que la superficie hidrofilica

esta compuesta por grupos lipidicos mas polares, como el colesterol libre y los fosfolipidos,
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ambos intercalados con moléculas proteicas, lo cual permite la solubilidad de los

complejos.

Las variaciones en la densidad de las lipoproteinas estan determinadas por su
composicion relativa en lipidos y proteinas. Las lipoproteinas también pueden separarse
por sus diferencias de tamafo, movilidad electroforética y composicién apoprotéica [43].
Entre las principales se encuentran:

*  Quilomicrones

» Lipoproteinas de muy baja densidad (VLD)

= Lipoproteinas de densidad intermedia (IDL)

» Lipoproteinas de baja densidad (LDL)

» Lipoproteina a [Lp(a)]

» Lipoproteinas de alta densidad (HDL)

Sin embargo, cada una de estas familias lipoprotéicas difieren en composicion vy,
consecuentemente, en su tamano y densidad. A la vez, poseen diferentes roles con respecto
a la aterogénesis, resaltando de entre ellas las lipoproteinas de baja y alta densidad, LDL

y HDL respectivamente.

2.1.1.1 Lipoproteinas de baja densidad (c-LDL)

Las lipoproteinas de baja densidad consisten en moléculas con tamano de
aproximadamente 20 nm, altamente ricas en colesterol esterificado. Estas lipoproteinas
flotan en un rango de densidades de 1.019 a 1.063 g/ml y distribuyen colesterol a los

tejidos que lo requieren, para la reposicion de sus componentes de membranas celulares o
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para la sintesis de hormonas esteroideas, y, en condiciones normales, conducen parte del

exceso de colesterol de regreso al higado. Las LDL pueden presentar modificaciones de

origen genético o como consecuencia de alteraciones del medio. Estas lipoproteinas

modificadas poseen mayor capacidad aterogénica que las nativas [43].

2.1.1.2 Lipoproteinas de alta densidad (c-HDL)

Son conocidas por ser protectoras contra las enfermedades cardiovasculares,

extraen colesterol de las lesiones aterosclerdticas y lo transportan hasta el higado para su

posterior metabolismo y eliminacién intestinal junto con las heces [44]. Ademds, el c-HDL

también contribuye a inhibir la oxidacion de LDL, inhibir la sintesis y expresion de

moléculas de adhesion endoteliales, inhibir la apoptosis de células endoteliales, desarrollar

una capacidad antiinflamatoria, entre otras contribuciones. Cuentan con un diametro de

8 a 12nm y alrededor del 20% de su composicién es colesterol, casi el 60 % son

fosfolipidos y el resto son escasos triglicéridos [43].

Figura 1. Composicién de las lipoproteinas en plasma y sus clasificaciones por
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2.1.2 Aterogénesis y problemas en stents

La anatomia de una arteria (Figura 2) se encuentra constituida por tres capas
distintas entre si en cuanto a su morfologia: la intima, formada por una monocapa de
células endoteliales; la media y la adventicia. La adventicia contiene tejido conjuntivo
(fibras coldgenas). La media es una gruesa capa formada por fibras musculares lisas y
fibras elasticas. La intima estd formada por una monocapa de células endoteliales

(fibroblastos y fibras coldgenas).

[ntima
Media

Adventicia

Figura 2. Morfologia de una arteria.

En la cardiopatia isquémica, se produce un estrechamiento progresivo del vaso a
consecuencia del desarrollo de lesiones aterosclerdticas. De acuerdo a su patogenia, la
aterosclerosis se considera un proceso inflamatorio. La acumulacién de lipoproteinas de
baja densidad (LDL) en la pared vascular (intima) conduce a una reaccién inflamatoria
[46]. La oxidacién de las LDL genera potentes estimuladores celulares [47], lo que conlleva
a la activacion de células endoteliales, la proliferacion de células musculares lisas

vasculares [48] y la estimulacién de células inmunitarias [49].

A medida que las lesiones aterosclerdticas incrementan su tamano, se reduce la luz
del vaso sanguineo comprometiendo el flujo y el suministro de oxigeno al miocardio. Los
sintomas que se presentan en los pacientes con riesgo aterosclerético, y que conllevan

especial atencion, son la angina y la isquemia.
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Por otro lado, la placa aterosclerotica contribuye con la exposicion de colageno
subendotelial y factor tisular. A su vez, la activacion de las plaquetas y el proceso de
coagulacion conducen a la formacion de trombos. En consecuencia, a nivel paciente, es
comun la presencia de sindrome coronario agudo, el cual es uno de los responsables de la

morbilidad y la mortalidad atribuidas a las enfermedades cardiovasculares (ECV) [50].

Dos procedimientos clinicos, la angioplastia y la colocacién de stent, se utilizan
para restaurar el flujo normal de sangre al musculo del corazén, cuando el calibre de las
arterias se ve disminuido u obstruido por placa. Sin embargo, la aplicacién del stent
conlleva regularmente a una segunda intervencién (después de su implantacion), debido
a la formacion de trombosis o reestenosis en el dispositivo [5]. La incidencia clinica de
reestenosis en los stents metalicos va del 20 al 35% y del 5 al 10% en stents farmacoactivos
[6]. Las tasas de mortalidad debidas a la trombosis por stent se encuentran entre 10 y

40% en el primer ano; a largo plazo (a partir de 3 anos) es del 15% [7].

Los disenos de celdas abiertas tienen més conformabilidad y capacidad de entrega,
especialmente en los vasos altamente tortuosos, mientras que las celdas cerradas tienen
una fuerza radial mas fuerte, menos retroceso, especialmente en lesiones severamente
calcificadas y menos embolizacion distal de placa cuando se colocan sobre lipidos o

trombo. lesiones ateroscleréticas [51][52].

De acuerdo con los resultados de los estudios clinicos y patolégicos, los datos
preclinicos bésicos que utilizan la dinamica de fluidos computacional mostraron que la

excesiva densidad del strut y el mayor grosor de estos, aumentaban las alteraciones del
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flujo sanguineo local que contribuyen a la trombogenicidad [53][54]. Los autores
demostraron que las condiciones procoagulantes aumentan considerablemente alrededor
de los struts del stent cuando existen condiciones como el flujo acelerado sobre los bordes
del strut, lo que resulta en un mayor esfuerzo cortante que conduce a la activacion de las
plaquetas. Ademas, la retencion de plaquetas en zonas de recirculacion junto con factores
procoagulantes puede alcanzar una concentracion critica para acelerar la formacion de

coagulos [55].

2.1.3 Generalidades sobre biocompatibilidad

La reestenosis en el stent y la trombosis generada por el mismo, se considera como
un problema de biocompatibilidad, un término usado para describir la interaccién de una
proétesis implantada en el cuerpo humano [56]. Los biomateriales son desarrollados con el
objetivo de provocar una cantidad minima de dano en el huésped donde es implantado.
Ejemplos de lo anterior son las aleaciones de acero inoxidable (AISI 316L SS), titanio y
cromo-cobalto (CoCr), las cuales son resistentes a la corrosién [57], reduciendo el potencial
toxico por deterioro del material dentro del organismo vivo. Incluso los polimeros
sintéticos bioestables como el politetrafluoroetileno (PTFE), las siliconas y el
polimetilmetacrilato (PMMA), son utilizados para una variedad de aplicaciones

oftalmoldgicas, ortopédicas y vasculares [58].

Existen siete requerimientos para lograr la biocompatibilidad en los materiales,
estos consisten en no ser inflamatorios, inmunolégicamente inertes, no citotoxicos, capaces
de resistir tensiones fisicas dentro del sitio de implantacion, estructuralmente adaptables,

comprobables y faciles de esterilizar durante su fabricacién [59] [60].
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2.1.3.1 Biocompatibilidad en stents

La biocompatibilidad de los stents ha sido evaluada de acuerdo a la respuesta que
genera en el tejido en la frontera con el material. Algunos de los parametros utilizados
para caracterizar esta respuesta del tejido consiste en medir la adhesién de plaquetas [61],
la formacion de trombos [62], las lesiones y sus niveles inflamatorios [63], la endotelizacion
del stent [64] y el grosor de la intima [65]. De acuerdo con Yu [66], las caracteristicas

mecanico-biologicas ideales para un stent intracoronario se pueden resumir en la Tabla 2.

Caracteristica Descripcion

Flexibilidad Facilita la colocacién del stent a través del vaso sanguineo

. . El stent es capaz de pasar por lesiones aterosclerdticas las cuales
Bajo perfil
provocan un lumen estrecho

Adaptabilidad para Puede expandirse lo suficiente y dar soporte a la pared del vaso
expanderse sanguineo
Fuerza radial Capaz de soportar las fuerzas compresivas de la arteria

Radiopacidad adecuada | Se puede determinar su posicion mediante técnicas de radioimagen

Promueve la endotelizacién de los struts

. . Inhibe la proliferacion de la neointima
Biocompatibilidad ) ) o L
Tromboresistente; el material del stent limita la activacién de las

plaquetas y los componentes de coagulacion

Tabla 2. Caracteristicas mecanico-biolégicas ideales para un stent intracoronario.

Como parte del desarrollo de ingenieria de los stents se introdujo al acero
inoxidable 316L. como el material elegido por excelencia. Su aplicacién fue justificada en
la necesidad de resistir la corrosion del medio y la estabilidad del material in vivo.
Ademas, la pasividad, lo inerte del material y la limitada respuesta inflamatoria fueron

caracteristicas deseadas que el acero inoxidable aportaba [67].
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Ademas del acero inoxidable 316L, también se utilizan otras aleaciones metalicas

entre las cuales destacan las aleaciones de platino-iridio, tantalo, titanio, niquel-titanio

(nitinol), cobalto-cromo, hierro puro y magnesio [57].

Se han realizado numerosos estudios sobre la biocompatibilidad de los stents,

comparando algunas de las caracteristicas entre ellos con el fin de identificar los mejores

resultados en los ensayos clinicos a los que son sometidos. Estos parametros de diseno son

resumidos por Morton et al. [68] en la Tabla 3, de forma cualitativa, de acuerdo a su

influencia de reestenosis en el stent (baja, media, alta).

Influencia en

Influencia en

Parametro Cualidad . Cualidad .
reestenosis reestenosis
Expandible por
Modo de expansion | Autoexpandible Alta Baja
globo
Tipo coil Media Tubo Baja
Construcciéon
Tubo ranurado Baja Modular Media
Longitud Largo Alta Corto Baja
Ancho Amplio Baja Estrecho Alta
Porcentaje de
Alto Baja Bajo Baja
cobertura de metal
Numero de struts Alto Baja Bajo Media
Simetria Simétrico Baja Asimétrico Media
(No definido por
Metal Acero Baja Otro
el autor)
Espesor del strut Grueso Baja Delgado Baja
Forma del strut Rectangular Media Redondeado Baja
(No definido (No definido por
Superficie Rugosa Suave
por el autor) el autor)
Recubrimiento Si Media No Baja
Farmacoactivo Si Media No Media

Tabla 3. Pardmetros de diseno y su influencia en el proceso de reestenosis en el stent.
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Para el disenio de un stent, es importante considerar su biocompatibilidad para
evitar reacciones adversas dentro de la arteria. Algunos autores senalan que estas
reacciones dependen de la composicién del stent y de las caracteristicas de su superficie
[69]. Lo anterior implica que las principales determinantes de la trombogenicidad y la
proliferacion neointimal estan en funcién de la rugosidad, las cargas eléctricas, la energia
libre superficial y la mojabilidad [70]. Existen estudios que indican que la trombogenicidad
de la superficie de un material incrementa a la par del incremento en su energia superficial
[71]. En consecuencia, se ha recurrido a los recubrimientos poliméricos, en stents
metdlicos, para los cuales se ha demostrado que otorgan una baja energia superficial (tal

es el caso del PTFE).

Otro aspecto importante que propicia niveles trombogénicos altos, es la rugosidad
superficial [72]. Se ha corroborado que el pulido de la superficie en stents intracoronarios
resulta en un decremento de la trombogenicidad y de la hiperplasia de la neointima, esto
analizado en algunos tipos de modelos en animales [73]. Por otro lado, los materiales
utilizados como recubrimiento superficial (asi como sus técnicas de aplicacién) han
aproximado las condiciones ideales mejorando las propiedades superficiales; con
recubrimientos se ha logrado reducir la energia superficial, suavizar los picos de rugosidad
y estabilizar la capa de 6xido en la superficie [57]. Sin embargo, dependiendo del método
utilizado para recubrir el stent, se pueden obtener fisuras y porosidades indeseadas en el
recubrimiento, dando lugar a un efecto contraproducente con incremento en la

trombogenicidad y la hiperplasia de la neointima.
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De acuerdo con algunos autores, actualmente ningtin diseno cumple con todas las
caracteristicas de un stent ideal, pero son evidentes los beneficios que otorgan ciertos

materiales en comparacion a otros. Algunos de estos beneficios se enlistan en la Tabla 4.

Propiedad Materiales Descripcion
i L Acero inoxidable Valor 6ptimo para un stent expandible por
Médulo elastico
316L globo
Resistencia a la traccion Co-Cr Valor alto
. . . Muy bajo comparado con su resistencia a la
Resistencia a la fluencia Co-Cr »
traccion
Energia superficial PTFE Valor bajo
) L ) Altamente estudiado
Biocompatibilidad Ti
Presencia de una capa de 6xido estable
Potencial superficial Ta Estabilidad de la capa de 6xido
Rugosidad Electropulido La mejor técnica de pulido conocida a la fecha
Estabilidad de la capa ) o )
o o Ta/Ti Estabilidad excelente entre los implantes
de 6xido en la superficie
Radiopacidad Oro Alta densidad

Compatibilidad con

Ta/Ti/Nitinol Sin contenido de Fe
MRI

Tabla 4. Beneficios de algunos materiales utilizados en disenos de stents actuales.

2.2 Conceptos basicos de interacciones intermoleculares

La ciencia ha buscado formas para ampliar y facilitar la vida de las personas, entre
estas formas se ha encontrado que las interacciones intermoleculares en la estructuracion
de las proteinas son tutiles para el desarrollo de tecnologias médicas, como la creacion de
células madres para las terapias y el estudio de enfermedades, la manipulacion de las
proteinas para impedir eczemas, la creacion de las proteinas casi perfectas como secreto

para la longevidad y las nuevas formas artificiales por medio del genoma humano.
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2.2.1 Fuerzas intermoleculares

2.2.1.1 Interaccion de Coulomb

Las fuerzas entre objetos macroscopicos son el resultado de una interaccion
compleja entre las moléculas de los dos objetos y el medio que los separa. El punto de
partida para la comprension de las fuerzas intermoleculares es la fuerza de Coulomb. La
fuerza de Coulomb es la fuerza electrostatica entre dos cargas Q; y Q, separadas por una

distancia D.

10
T 4meg,D? (1)

La energia potencial entre las dos cargas eléctricas Q; y Q, para una distancia D

Se€ expresa Comao:

010,
" 4mee,D (2)

Si las cargas son de signos opuestos, la energia potencial es negativa. Por otro lado,

la energia se reduce cuando las cargas se van acercando. Incluso cuando la permitividad

relativa € es mayor que 1, la fuerza electroestatica también se reduce [74].
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2.2.1.2 Interaccion monopolo-dipolo

En ocasiones, las cargas eléctricas en las moléculas no se encuentran distribuidas
de manera uniforme incluso para aquellas donde la carga total es cero. En otras palabras,
una molécula puede contar con un lado “més negativo” y otro “maéas positivo”. Esta
propiedad eléctrica de las moléculas se describe mediante el momento dipolar, el cual esta

dado por la expresion A = Q4 -d de acuerdo con la Figura 3.

Qy

-Qij

Figura 3. Representacién de una interaccién monopolo-dipolo entre dos moléculas.

La energia potencial entre un dipolo y una carga Q, se expresa matematicamente como:

_ QAcos?
"~ 4me,D? (3)

Sin embargo, en la préctica, el dipolo consta de movimiento rotativo (Figura 4),
lo que provoca fluctuaciones en la interaccion. Para calcular la interaccion neta, se integra
sobre todas las orientaciones posibles ponderando cada orientacion con un factor de

Boltzmann [74].

Y ]

LA
Q)

L Q

Figura 4. Interaccién monopolo-dipolo. Este tltimo consta de movimiento rotativo en términos de 9.
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Q2/12

V = = (ane,) k1D (4)

Para un dipolo que gira libremente con movimiento térmico, la interaccion
disminuye mas rapido con la distancia proporcionalmente a D~* en lugar de D™2. Ademas,

la interaccién se vuelve mas débil a medida que aumenta la temperatura [74].

2.2.1.3 Interaccion dipolo-dipolo

Para calcular la interaccion entre dos dipolos se utiliza el principio de superposicion
para sumar las interacciones entre cargas individuales. Asi, se tendra una ecuaciéon que
depende de la distancia y tres angulos entre los dipolos y el eje de conexion. La interaccion

entre dos dipolos fijos esta dada por la ecuacién (5) de acuerdo con la Figura 5.

Figura 5. Interaccién dipolo-dipolo. La distribucién de carga en cada molécula no es

homogénea lo que produce momentos dipolares para cada una de ellas.

A . .
V= ﬁ (2 cos Y, cos 9, — sind; sinI, cos ¢p) (5)

La interaccion maxima de atraccion se obtiene cuando los dipolos apuntan en la

misma direccién a lo largo del eje que conecta sus centros (9; =9, = 0°):

_ M
~ 2meyD3 (6)
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2.2.2 Potencial de Lennard-Jones

Las fuerzas entre objetos macroscopicos son el resultado de una interaccion
compleja entre las moléculas en los dos objetos y el medio de separacion entre ellos [75].
Estas fuerzas intermoleculares se encuentran expresadas en términos de las funciones
potenciales de energia y aunque no existe un potencial de interacciéon universal entre
particulas, una expresion adecuada para reproducir dicha interaccion es el denominado

potencial de Lennard-Jones [76]:

W(h) = 4e [(%)12 - (%)6] (7)

donde € es un parametro que determina la profundidad del potencial, o es la distancia
(finita) en la que el potencial entre particulas es cero y h es la distancia entre las

particulas.

Si la ecuacion (7) se deriva respecto a la distancia h, la fuerza de Van der Waals

corresponde a:

F(h) = 242 [2 (%)13 - (%)7] (8)

A distancias pequenas el potencial es fuertemente repulsivo, representando el
solapamiento entre las nubes electronicas de los atomos. A distancias grandes, por el
contrario, el potencial es atractivo representando la atraccion de Van der Waals. Sin

embargo, el potencial usualmente se trunca a partir de una distancia equivalente a 2.50
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sin incurrir en una pérdida significativa de precision, esto quiere decir que no se evalian

interacciones mas alla de esa distancia [77].

strong repulsive

forces
* separation at
ke energy minimum

= o0

1.7 18 19 20

L - i\

weak attractive
force

o -0

attraction
h =20

repulsion

B! GO

w(h) (arbitrary units of energy)
o

Figura 6. Representacién del potencial de Lennard-Jones en términos energéticos.

2.2.3 Fuerzas de Van der Waals

Las fuerzas de Van der Waals se pueden definir como las fuerzas atractivas o
repulsivas entre moléculas, o entre partes de la misma molécula, que son ocasionadas por
enlaces covalentes o interacciones electrostaticas de iones con otros o con moléculas. Estas
fuerzas tienen una importancia universal porque existen entre cualquier combinaciéon de
moléculas y superficies [74]. Las fuerzas de Van der Waals son ocasionadas por

correlaciones en polarizaciones fluctuantes de particulas cercanas.
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2.2.3.1 Interaccion de Keesom (orientacion)

Es un tipo de interaccién electrostatica, atractiva o repulsiva, entre cargas
permanentes. Se presenta entre dos dipolos que pueden rotar libremente, estos se atraen
el uno al otro a causa de su orientacién preferencial, colocando sus cargas opuestas una

con otra (Figura 7).

Figura 7. En la interaccién de Keesom se consideran dos dipolos que ahora tienen rotacién libre entre si.

212
/11/12 Corient

B 3(4mey)?kgTD® - T pe 9)

V =

2.2.3.2 Interaccion de Debye (induccion)
Consiste en una atraccioén entre un dipolo permanente en la molécula con un dipolo
inducido. En ella, los dipolos pueden rotar libremente. La energia libre de Helmholtz para

un dipolo permanente y un dipolo inducido es:

V= /12a _ Cind
(476,)2D _ D®

(10)
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2.2.3.3 Interaccion de London

Es una interaccion entre dipolos transitorios de cuerpos no polares, pero
polarizables, apareciendo la interacciéon de multipolos instantaneos. La energia libre entre

dos moléculas con energias de ionizacion hvy; y hv, se aproximan con:

3 aay hv,v, Cdisp

V=—-— =
2 (4‘7‘[80)2D6 (U1 + 172) D6

(11)

Por lo tanto, la fuerza de Van der Waals consiste en la suma de todos los términos

que consideran interacciones dipolo-dipolo:

Coaw
Coaw = Corient + Cing + Cdisp (13)

Los tres términos contienen la misma dependencia de la distancia: la energia
potencial disminuye con 1/D®. Por lo general, en la ecuacién domina el término de

dispersion de London [74].
2.2.3.4 Aproximacion de Hamaker

De acuerdo con la ecuaciéon (12), la energia potencial de interaccién de van der

Waals entre dos moléculas A y B esta dada por:

Vap = 6 (14)
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El signo negativo implica una fuerza de atraccién. El término Cy4p es una constante
especifica del material igual a Cyeq, asumiendo contribuciones de los tres tipos de

interacciones dipolo-dipolo.

Para sistemas de unidades multiples, se considera que las moléculas interactian
mutuamente de acuerdo con el potencial de Lennard-Jones y que la interaccion total es
la suma de todas las interacciones individuales. Sin embargo, la constante de Hamaker
define también la interaccién de Van der Waals cuerpo a cuerpo considerando densidades

de dtomos de cada material (py, pg).

Ay = m*Cappapp (15)

En la década de 1950, Lifshitz desarroll6 una teoria macroscépica en la cual
determiné tratar a los solidos como materiales continuos con propiedades generales, como
la permitividad dieléctrica y el indice de refraccion [74]. En consecuencia, se descubrié
que las fuerzas de Van der Waals entre dos moléculas cambian debido a la presencia de
una tercera molécula e incluso debido al medio de interaccién. Ademaéas, como era de

esperarse, la dependencia a la distancia resulté correcta.

Posteriormente, a raiz de la dificultad de calcular Ay con la teoria de Lifshitz,
Tabor y Winterton aproximaron el calculo de la constante de Hamaker con algunas
consideraciones [74], para la interaccion entre dos materiales distintos y un material

intermedio (ver Figura 8):

3 & — & &, — €
A132z_kBT( : 3)( 2 3)+
4 &+ &3/ \& + &3
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3hv, (nf —n3)(n3 —n3)

”+8\/§ 2 2 [2 2. 2 2 2 2
Jn? +n2n2 +nZ- (Jyn? +n? +n? + n?

Para el caso de dos materiales idénticos (1) interactuando en un material (3), la

ecuacion (16) se puede simplificar como se muestra en la ecuacién (17).

& — & 3mhv, (n? —n?)?

3
Aiz1 = —kpT
P14 e ey 8y2 (n%+n§)3/2

Las relaciones de combinacién o las leyes de combinacion se utilizan con frecuencia
para obtener valores aproximados para las constantes de Hamaker desconocidas en
términos de las conocidas [78]. Asi, se define Ay_13, como la constante de Hamaker para

los medios 1 y 2 que interactiian a través del medio 3 (Figura 8).

Figura 8. Representacién de la interaccién entre los medios 1 y 2 a través de un medio 3.

De acuerdo con los datos que se tienen, las aproximaciones convenientes se

describen en las ecuaciones (18) y (19).

Ap_132 = £ Ay_13140-232 (18)
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Ap-132 = (\/AH—ll - \/AH—33)(\/AH—22 - \/AH—33)

(19)

Las leyes de interaccion resultantes para algunas geometrias comunes se

encuentran en la literatura (Tabla 5 [78]) y estdn dadas en términos de la constante de

Hamaker. La fuerza F negativa implica atraccion cuando Ay es positiva; asi cuando F es

positiva, Ay es negativa y describe una fuerza repulsiva.

Geometria

Interacciéon de Van der Waals

Energia (W)

Fuerza (—dW/dh)

superficie

—

D
Dos 4tomos o C 6C
moléculas pequenas Db D7
R,
2
Dos esferas o @ Ay < RiR, ) Ay ( RiR, )
macromoléculas |<_ 6D \R; + R, 6(D)2\R; + R,
D
Esfera o R
macromolécula @i[) AyR AyR
cerca de una 6D 6(D)?

Tabla 5. Interacciones de Van der Waals de acuerdo con los tipos de geometrias [78].

46



Capitulo 2. Teoria Basica

2.2.4 Energia superficial y adhesién

Para separar dos cuerpos (a escala molecular), los cuales se encuentran inicialmente en
contacto, es necesaria la aplicacion de una fuerza de separacion de igual magnitud a la
fuerza de adhesion, pero en sentido opuesto. Con el paso del tiempo, dicha fuerza de
separacion, realizarda un trabajo Ay. Para el caso de dos superficies planas, el trabajo
requerido por unidad de area se calcula mediante la ecuacién (18), donde Dy es la distancia

entre dos atomos (D, =~ 4A) [75].

Ay

Ay = —1
Y = 12002

(20)

La energia superficial y;, estrechamente ligada al trabajo requerido para separar dos
superficies, se puede definir como la energia necesaria para romper los enlaces
intermoleculares y dar lugar a una superficie. La relacion entre los conceptos anteriores

se describe como Ay = 2y,, dando lugar a la ecuacién (21).

Ay

¥s = 24nD?

(21)

La fuerza de adhesion (en contacto) entre dos esferas sin deformarse, en términos de su

energia superficial, puede ser calculada mediante el modelo de Bradley [79].

Faan = 4AmysR” (22>

RiR .
donde R* = — 1+1: . Ry v R, son los radios de cada esfera.
1 2
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2.2.4.1 Permeabilidad

Cuando colocamos una gota de un liquido sobre una superficie sélida, el borde de la gota
usualmente forma un angulo de contacto definido, el cual depende tUnicamente de las

propiedades del sélido y del liquido en cuestion (Figura 9).

YL

Liquido —*
\

Solido — \ \ |

ySL Linea de contacto

de tres fases

Vs

Figura 9. Representacién del angulo de contacto.

En 1805, Young [80] desarrollé una relaciéon entre el angulo de contacto y las
energias superficiales. Dicha ecuacién es la base para la descripcién del fenémeno de
permeabilidad (wetting phenomena). Si una gota de liquido es colocada en una superficie
sélida existen dos posibilidades: el liquido mojara completamente la superficie (dngulo de
contacto 8 = 0°) o un angulo de contacto serd establecido. En este ultimo caso se forma
una linea de contacto (wetting line), en la cual se encuentran tres fases en contacto: el
solido, el liquido y el vapor. La ecuaciéon de Young relaciona el angulo de contacto con

las energias superficiales de las tres fases:

YsL = ¥Ysv — YLy €cOs @ (23)

donde ys, y. v yy son las energias superficiales del sélido, liquido y vapor,

respectivamente.
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Las superficies pueden ser catalogadas en tres categorias de acuerdo al angulo de
contacto que la gota liquida forme sobre ellas:
= Superficie hidrofilica:
- Se tiene un angulo de contacto 8 < 90°.

- El liquido moja la superficie.

»  Superficie hidrofébica:
- Se tiene un angulo de contacto 90° < 8 < 150°.

- La superficie minimiza el contacto con la gota.

» Superficie stuperhidrofobica:
- Se tiene un angulo de contacto 8 > 150°.

- La gota mantiene su forma e incluso puede llegar a ser repelida por la superficie.

En muchas aplicaciones es posible determinar y; y , con mayor dificultad, ys, pero
no yg.. Por lo tanto, Girifalco et al. consideraron soélidos y liquidos, en los cuales las
moléculas se encuentran interactuando por fuerzas de Van der Waals [80]. Por lo tanto,

el trabajo de adhesion requerido por unidad de area se determina como:

Ay =y1+v2 — V12 (24)

O bien:

Ay =vy1+v2—2{v1r2 (25)
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Por otro lado, Dupré [81] expresé la ecuacién (24) pero en funcién de dos sélidos

1y 2, en una fase fluida 3:

Ay =¥13 t V23 — V12 (26)

2.3 Rugosidad

Una superficie completamente lisa es una abstraccion matematica ya que cualquier
superficie real, por perfecta que parezca, contiene un conjunto de irregularidades
conocidas como rugosidad. Esta rugosidad se cuantifica por las desviaciones en la

direccién del vector normal de una superficie real de su forma ideal (Figura 10).

B B )

=

— - WS . ¥ U R | pSSp—

a
—_ ._V_ - . - = X = .= Altura
media

>
'

Figura 10. Dimensionamiento del perfil de rugosidad.

2.3.1 Rugosidad promedio (R,)

Es el promedio aritmético de los valores absolutos de z a lo largo del perfil de
rugosidad. R, es uno de los pardmetros de rugosidad mas utilizados en aplicaciones de
ingenieria. Da una buena descripcion general de las variaciones de altura en la superficie.

También se le conoce como CLA (promedio de linea central) [82].

1 L
Ro=7 fo 20| dx (27)

50



Capitulo 2. Teoria Basica

2.3.2 Rugosidad RMS

También conocida como la raiz cuadrada de la rugosidad media, es el valor de la

desviacién estandar de z sobre la altura media [82].
1 L
R; =RMS = zf z%(x) dx (28)
0

2.3.3 Efecto de la rugosidad superficial en la fuerza de adhesién

Uno de los modelos mayormente utilizados para calcular la fuerza de adhesién en
superficies rugosas, es el modelo de Rumpf [83], el cual se basa en la aproximacién de
Hamaker (asumiendo que sélo interactiian fuerzas de Van der Waals entre las superficies).
El contacto se analiza entre un “pico” semiesférico perteneciente a la rugosidad de la
superficie y una particula esférica de mayor tamano a lo largo de una linea normal a la

superficie conectando sus centros (Figura 11). El modelo se describe en la ecuacién (29).

AyR| r 1

Fadh=6D2 T+R+(1+£)2
D

(29)

——

-

L

~

Figura 11. Modelo de Rumpf [80] para la adhesién de una particula a superficies rugosas.
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Sin embargo, debido a que la rugosidad superficial usualmente no se determina
como una aspereza de radio promedio, Rabinovich et al. [84] sugirieron una formulacién
aplicable basada en el valor de RMS. Ellos definieron un valor de r = 1.485RMS para

modificar el modelo de Rumpf.

La teoria de Rumpf contenia limitaciones geométricas que no describian el
comportamiento de las superficies en el régimen nanoescalar. Por consiguiente,
Rabinovich et al. [84] propusieron una nueva geometria con el centro de la aspereza
localizada debajo de la superficie y la superficie rugosa estd modelada por una geometria
mas precisa en la cual se considera la altura de la aspereza y su anchura. En este modelo,
la relacion entre RMS y el radio de la aspereza es derivada con la suposicion que la
superficie contiene un ntimero igual de picos y valles . El radio de la aspereza r, y el valor
de la altura maxima yp,s,, N0 son parametros medibles y por lo tanto, estan expresados

en funcién de RMS y la distancia pico a pico A.

A% 0.01722
" 58RMS  RMS

r (30)

Mientras que Ypax = k1RMS, en el cual k; es un coeficiente relacionado a RMS y a la

maxima altura (k; = 1.82)[84]. Por lo tanto, la fuerza de adhesién que considera atracciéon

de Van der Waals se determina por:

AuR 1 1

Foan = 6D2 I+ (32};)2]7”335) + (1 _I_yr]t;_a'x)z
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La ecuacién (31) s6lo se aplica para ciertos rangos de RMS,A y r. Esté limitada para
ciertos valores de A « 4r y para RMS < A1/14.5. Esta limitante muestra que el modelo
es aplicable s6lo para superficies con asperezas pequenas y grandes distancias pico a pico,

el cual es vélido para rugosidad a nanoescala [85].

R
4 A .
a ymdx
,’ \ j—a, L
\
N ,
\ /
A ’
> ’
S -

Figura 12. Geometria del modelo de Rabinovich et al. [84].

A escalas nanométricas, el concepto de friccion difiere de nuestra percepcion a
macroescala. La friccion adhesiva puede dominar y es una propiedad intrinseca de la
interfaz de particulas [85]. Asumiendo que no existe desgaste, la fuerza de friccion se

resume a f = TA, donde T es el esfuerzo cortante y A el drea de contacto [86] [87].

La superficie de contacto real entre las superficies rugosas es menor que el area de
contacto nominal entre las superficies planas, y el contacto entre los dos cuerpos se
produce en muchas areas pequenas, cada una de las cuales constituye un tnico contacto
de asperidad [85]. Se ha demostrado, incluso, la posibilidad de miltiples puntos de

contacto entre las particulas y las superficies [88] [89].
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Por otro lado, el area de contacto entre la particula y la superficie también depende
del tamano y la distribucion de las asperezas superficiales. En la Figura 13 se ejemplifica
que la rugosidad puede incrementar o disminuir la adhesion de las particulas, dependiendo

de la escala de las asperezas, la localizaciéon en la superficie donde hace contacto y el

tamano y la geometria de la particula [90].

ECEENONE)

(a) (b)

(c)
Figura 13. Areas de contacto entre particulas y superficies rugosas; (a) particula
sobre superficie lisa, (b) asperezas més pequenias que la particula, (c) asperezas de
tamano equiparable a las particulas.

Segtn Rabinovich [84], el radio de las asperezas a nanoescala es desconocido, ya
que el centro de cada una de ellas se encuentra muy por debajo de la linea promedio. A
medida que el centro de la aspereza se aleja de la linea promedio, la superficie se convierte
en una superficie lisa, inclusive si se tiene la misma altura de aspereza para cada caso
(Figura 5). Lo anterior también indica que, cuando analizamos particulas muy pequenas
en relacion al tamano de las asperezas, la fuerza de adhesion puede ser tratada como un

modelo de superficie lisa sin rugosidad.
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2500
B
8

Figura 14. Cambio en el perfil de rugosidad para longitud entre asperezas variable y altura constante.

Si bien nuestro sentido comun piensa que una superficie lisa es sinébnimo de menor
adhesion, en la realidad sucede todo lo contrario. Es decir, la rugosidad es una condicion
que regularmente ayuda a que algunos cuerpos no se adhieran a determinadas superficies
en ciertas condiciones pues incluso el area de contacto de los cuerpos se ve reducida

gracias a los picos y valles de la superficie.

2.4 Modelos de contacto adhesivo

El contacto entre una esfera deformable y una superficie plana completamente
rigida es un problema fundamental que ha sido ampliamente estudiado analitica y
experimentalmente. Para su estudio se han considerado los efectos geométricos sobre las
propiedades locales de deformacion elastica, basados en la teoria hertziana de la
deformacion elastica. Esta teoria relaciona el area de contacto circular de una esfera con
un plano (o entre dos esferas) con las propiedades de deformacion elastica de los
materiales. Sin embargo, la teoria de Hertz, no considera las interacciones superficiales,
como las interacciones de Van der Waals de corto alcance o las interacciones adhesivas

de contacto, las cuales forman parte del problema principal de adhesion.
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Existen dos modelos basicos para analizar el contacto adhesivo, los cuales
consideran el contacto de una esfera elastica de radio R, sobre una superficie plana. El
primero se conoce como el modelo JKR, presentado en 1971 por Johnson, Kendall y
Roberts [91], que es conveniente para materiales blandos con una energia superficial baja.
Este modelo supone que las fuerzas intermoleculares superficiales de atracciéon que
resultan de la deformacion elastica de la esfera aumentan el area de contacto mas alla de
la que establece la teoria de Hertz, sin embargo, las fuerzas de atracciéon se confinan en
el area de contacto y son cero al lado de la esfera. La fuerza necesaria para separar dos
cuerpos bajo la teoria JKR se describe en la ecuacién (32), mientras que en la ecuaciéon

(33) se expresa el radio de contacto. Donde K = g- [(1—v)/E;+ (1 —Vv3)/E,] L.

3
Faangry = 5 mAYR (32)
1
6wAyR2\ /3
Qoukr) =T (33)

El segundo modelo se conoce como el modelo DMT, presentado en 1975 por
Derjaguin, Muller y Toporov [92], el cual es conveniente para materiales duros con una
energia superficial alta como los metales. El modelo DMT supone que las fuerzas
superficiales no cambian el perfil de deformacion de la esfera del que predice la teoria de
Hertz, y que todas las fuerzas de atraccién yacen fuera del area de contacto y son
balanceadas por la compresion en la regién de contacto, esta compresion tiene una

distribucion de esfuerzos hertziana. Para calcular la fuerza necesaria para separar dos
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cuerpos en la teorfa DMT se utiliza la ecuacién (34), mientras que la ecuacion (35) se

expresa el radio de contacto.

Faanoury = 2mAYR (34)
1
2mAyR?\ /3
Qo(pmMT) = e (35)

Ambos modelos consideran el contacto adhesivo entre una esfera lisa y un cuerpo
plano, pero con diferentes enfoques y haciendo suposiciones significativamente diferentes.
La idea de que los dos modelos son correctos (o ambos incorrectos) para diferentes tipos
de contacto fue presentada por Tabor [93] quien identificé un pardmetro caracteristico,

conocido como el pardmetro de Tabor, cuyo valor se calcula mediante la ecuacién (36).

A]/ZR* 1/3
Y= E2D3 (36)

El parametro de Tabor se considera como la relacion entre el desplazamiento
elastico de la superficie en el instante de la separacion y el rango efectivo de la fuerza
superficial caracterizada por la distancia de equilibrio atémico [94]. La teoria JKR aplica
en grandes valores de ¥, mientras que la teoria DMT (apropiada para esferas pequenas y
rigidas) aplica en valores pequenos de Y. En la transicion entre estos dos extremos se

requiere un tratamiento mas sofisticado.
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La Figura 15 ilustra las diferentes fuerzas de interaccién (por unidad de area) como
funciéon de separacién para los modelos de Hertz, JKR y DMT, y para un modelo de
interaccion mas realista del tipo potencial de Lennard-Jones. En el modelo de Hertz no
existen fuerzas de atraccion, sélo una repulsion muy fuerte al contacto. El modelo JKR
incluye adhesion de corto alcance que en esencia es una funcién delta con una intensidad
igual a Ay, y asi solo actiia dentro de la zona de contacto. La curva DMT representa
fuerzas superficiales de largo alcance donde el perfil de contacto sigue siendo hertziano y
las fuerzas de atraccién actian como una carga externa adicional. Por tultimo, para el
caso de una fuerza de interaccion real, la integral de la fuerza atractiva dependiente de la

distancia corresponde al trabajo de adhesion Ay [95].

force
area

Hertz JKR DMT actual

ool i T |
1stance L 2
Y

Figura 15. Modelos de contacto y su forma de relacionar las fuerzas que
interactian con la distancia de separacién.

Para aproximar un mejor modelo de interaccion, Maugis [96] demostrd que es
posible conectar los limites de los modelos JKR y DMT y determinar parametros de
contacto para el rango completo de pardmetros de materiales. El considero un potencial
de Dugdale para describir las fuerzas de atraccién entre esferas en contacto, como se
ilustra en la Figura 16. En este modelo, un esfuerzo de adhesion constante oy acttia sobre
un rango de §;. Entonces, el trabajo de adhesion se define como Ay = g, - §;. Asi Maugis

defini6 un parametro, 4y, el cual es similar a 1 pero dado por la ecuacién (37).
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R*
Ay = 20, (n T KZ) (37)
force &
area
: |
o, distance

Figura 16. Potencial de Dugdale para describir las fuerzas de interaccion
en el régimen de transiciéon, segin Maugis.

Ya que o, coincide con el esfuerzo de adhesién minimo para un potencial de
Lennard-Jones (con una separaciéon de equilibrio Dy) se deduce que 8; = 0.97Dy [95].
Luego se deduce que 4, también es una medida de la relacion de deformacion elastica al
rango de fuerzas superficiales y esta relacionada a Y mediante A, = 1.1570¢. Por
conveniencia se suele llamar a Ay como el parametro de transicion. En el caso que Ay >
5, es aplicable el modelo JKR mientras que cuando 4, < 0.1 se aplica el modelo DMT.

Para valores de Ay entre 0.1 y 5, corresponde el régimen de transiciéon [95].

Las ecuaciones de Maugis-Dugdale para describir el contacto adhesivo en el
régimen de transicion son algo dificiles de utilizar, ya que la formulacion de Maugis carece
de una sola expresion que relacione solo el radio del area de contacto a y la carga. Para

trazar la solucion de Maugis-Dugdale o ajustarla a los datos, uno necesita resolver
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simultaneamente dos ecuaciones permitiendo que ciertos parametros varien entre los
limites apropiados que dependen de Ay [95]. Ademds, la relacion para la fuerza necesaria
de separacién debe determinarse a través de iteracién [97] siempre que el valor de 4y no
se conoce a priori (caso habitual con mediciones experimentales). En la practica, esto es
bastante engorroso de llevar a cabo con programas de software comunes que utilizan

procedimientos automatizados de ajuste estadistico [95].

En 1999, Carpick et al. [98] desarrollaron una ecuacién general aproximada para
describir facilmente el area de contacto. Dicha ecuacion proporciona un método rapido
para determinar el valor del pardmetro de transicion que describe el rango de fuerzas
superficiales. De acuerdo con su formulacién pudieron determinar una ecuaciéon para

determinar el radio de contacto (ecuaciéon 38).

2/3
a+\/1 _F/Fadh(a)

a= ao(a) (38)

1+a

donde a es otro parametro de transicion y a, es el area de contacto con una carga cero.
Hay que notar que cuando a@ = 1 la ecuacién corresponde exactamente a un modelo JKR,
mientras que cuando a = 0 corresponde exactamente al modelo DMT. Para casos
intermedios (0 <a <1), la ecuacién de transicion generalizada corresponde
cercanamente a la solucion de Maugis para el régimen de transicion. La relacion

aproximada obtenida por Carpick et al. para describir a se utiliza en la ecuacién (39).
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Ay = —0.9241n(1 — 1.02) (39)

De igual manera, Carpick et al. [98] también describieron la fuerza de adhesion
Faan v el radio de contacto con carga cero ag, a través de parametros adimensionales

dependientes de 4y. Dichos pardmetros se expresan en las ecuaciones (40) y (41).

Faan(Am) = nAay R (40)
) = 2o~ (3 7) (41)
donde Fpqn,(Ay) v @o(Ay) se calculan mediante las ecuaciones (42) y (43).
By = L4 4.04- Ayt -1 o
o () = 1.54 + 0.279 - [ 222 A= 1) 13
a = 1. : -
oM 2.28- Ay +1 (43)

Para todos los valores de A, la diferencia entre la ecuacién de transicion
generalizada y la solucién de Magius-Dugdale es menor al 1% y, en la mayoria de los

casos, menor al 0.1%.
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2.5 Resuspension de particulas: movimiento incipiente
La resuspension de particulas se refiere al cémo las particulas que se adhieren a
una superficie se desprenden de una superficie y se vuelven a arrastrar al flujo. Puede
involucrar particulas con diferentes tamanos, como pequenas particulas coloidales (en la
escala micrométrica, como las bacterias), particulas suspendidas (dentro de la escala

milimétrica como limo o arena) o incluso particulas inerciales grandes (como piedras).

En particular, a menudo se hace una distincién entre dos estados, la resuspension
en monocapa, donde las particulas individuales se resuspenden de una superficie cubierta
por una pequena cantidad de depositos, de modo que la interacciéon entre particulas es
insignificante, y la resuspension multicapa, donde las particulas forman una estructura
compleja de multiples capas tal que las interacciones entre particulas afectan

significativamente la resuspensién [99].

En realidad, la resuspensiéon implica nociones relacionadas con la dinamica de
fluidos (ya que puede cambiar con el flujo por encima de la superficie), a las fuerzas de
interfaz (las altas fuerzas de adherencia pueden evitar la resuspension), a la fisica del
material (la rugosidad en las superficies puede cambiar significativamente la tasa de
resuspension de las particulas) o campos més especificos segin el caso considerado (las
fuerzas biologicas afectan la adherencia de organismos/células en una superficie mientras

que las fuerzas capilares se producen en entornos htimedos) [99].

62



Capitulo 2. Teoria Basica

Inicialmente se considera que una particula que se adhiere a una superficie no tiene
movimiento de traslacion ni de rotacion, es decir, sus velocidades de traslacion y rotacion
son igual con cero. Esto significa que las particulas adheridas pueden comenzar a moverse
cuando se rompe el equilibrio entre fuerzas y/o pares (momentos). Se infiere, comtinmente
en la literatura, que el equilibrio estatico de una particula que se adhiere a una superficie
se puede romper a través de tres posibles mecanismos [100]: despegue directo, rodamiento
o deslizamiento. En la Tabla 6, se considera el caso de particulas solidas muy pequenas
de modo que se ignoran las fuerzas inerciales y de gravedad (R < 0.5mm [101]) para

considerar tinicamente las fuerzas de adhesién.

Mecanismo Condiciones de separaciéon
Despegue Fiife > Faan

Deslizamiento Farag > ts(Faan — Fiift)

Rodamiento Mgrag + My > Maan

Tabla 6. Mecanismos de separacion de particulas y las condiciones para alcanzar la resuspension.

2.5.1 Movimiento incipiente por deslizamiento

Para que una particula se adhiera a una superficie en un entorno con un flujo
incidente, es necesaria una condiciéon de “estabilidad” en dicho flujo, a través del
conducto. Lo anterior significa que los mecanismos de adhesion se ven modificados si el
flujo provoca una fuerza de arrastre mayor a la fuerza de adhesién de la particula en

cuestion.
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La ley de Stokes, ecuacién (44), considera la fuerza de arrastre ejercida por el
fluido a bajas velocidades (régimen laminar) sobre la superficie de una esfera. Donde R

es el radio de la esfera, n la viscosidad del fluido y v su velocidad.

F; = 6nRnv (44)

Sin embargo, cuando una esfera rigida que se encuentra en contacto con una
superficie plana, la ecuacién (44) se ve afectada por un factor de correccion de acuerdo

con O Neill [102]:

F; = 1.7005 - 6mRnv (45)

La Figura 17 representa el diagrama de cuerpo libre de las fuerzas que interactian

en la particula (esfera rigida) y la superficie a la cual se adhiere.

Figura 17. Diagrama de cuerpo libre de una particula sobre una superficie.

Realizando un analisis de equilibrio de fuerzas, se obtiene la ecuacién (46).

Fy = pF gy = 1.7005 - 67Rnv (46)
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Y dv
De acuerdo con la definiciéon del esfuerzo cortante en la pared, t,, =1 e

UFqan
Tg =

~ 32.0537R2 (47)

La ecuacion (47) expresa que una particula lograra desprenderse de una superficie

a la cual estd adherida, cuando el esfuerzo cortante en la superficie sea menor a 7.

Sin embargo, la ley de Amontons que involucra friccién proporcional no es aplicable a
nanoescala. Esto significa que existe un limite entre la mecanica continua y discontinua
cuando se estudia el contacto de particulas muy pequenas (del orden de algunos

nanémetros) [103] [104].

2.5.2 Movimiento incipiente por rodamiento

En la Figura 18 se presentan las fuerzas que actian en la separaciéon de una

particula solida y elastica sobre una superficie plana.

I
ﬁ .
| 7 Flujo
Y
b—" cortante Eyg

Figura 18. Representacién de las fuerzas que actian de acuerdo con los tres mecanismos de resuspensién.
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De acuerdo con Vainshtein et al. [105] la condicién de separacién de una particula
adherida a una superficie se expresa en funciéon del momento de adhesién (M, para un

modelo de contacto JKR) y el momento de arrastre (My):

4

Maan INGE
=03————<1 48
Md R4/3K1/3Tn'/ ( )

donde:
3 1

Maan = 5 AYR - 1.26(3mAYR?/K) /3 (49)
My = 1.399 - 1.7 - 6mnyR? (50)

Los términos n y ¥ corresponden a la viscosidad del fluido y a la velocidad cortante,
respectivamente. El término 1.399R corresponde a la posicion de una fuerza efectiva
proveniente de la fuerza de arrastre y de la presion hidrodindmica en una particula sobre
una superficie plana [106]. Sin embargo, cuando la deformacion de la particula es grande
(es decir, cuando ao/ R> 0.1) y la fuerza de sustentacion es considerada, es necesario

considerar una distancia aproximada & entre la particula y la superficie (ecuacién 51)

[106].

§=R—(R*—a?)'/2 (51)

De acuerdo con Zhang et al. [106] la fuerza de sustentacion (Fjr) es varias veces
mas pequena que la fuerza de arrastre, por lo que sus efectos a pequena escala pueden ser

despreciados y asi el analisis hecho por Vainshtein [105] parece ser factible.
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2.6 Comportamiento del flujo sanguineo

La sangre humana es una suspension de células en una solucién acuosa y representa
aproximadamente el 8% del peso corporal. Esta consiste en plasma (55%) y otros
elementos (45%). El plasma contiene proteinas (7%), agua (91%), y otros tipos de solutos
(2%). Los elementos formados (es decir, formados a partir de precursores o células madre)
son las plaquetas (o trombocitos), los leucocitos (glébulos blancos) y los eritrocitos (o

glébulos rojos) [107].

Los glébulos rojos son la razén del aspecto no newtoniano del flujo sanguineo:
cuando aumenta la velocidad de corte, los globulos rojos se orientan con el flujo y se
reduce la viscosidad (efecto Fahraeus-Lindquist). Sin embargo, el plasma sanguineo (es
decir, la sangre sin sus elementos formados) si se comporta como un fluido newtoniano
[108] (dependencia lineal del esfuerzo cortante en la velocidad de corte). Basado en el
trabajo de Chien et al. [109], la viscosidad de la sangre se puede determinar para varios

hematocritos (proporcion del volumen sanguineo ocupado por los glébulos rojos).

2.6.1 Factores que influyen en el perfil de velocidad del flujo

sanguineo

Como se menciondé anteriormente, la sangre es un fluido no newtoniano,
especificamente, una solucion de particulas diversas que crean condiciones adicionales de
flujo. En un fluido no newtoniano no existe relaciéon directa entre el esfuerzo cortante 7 y
la velocidad de corte y. A pesar que existen modelos complejos y extensos, es posible

describir dicho comportamiento del fluido a través de un modelo basado en la ley de
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potencia, o modelo de Ostwald de Waele, el cual es uno de los més utilizados para explicar
el comportamiento no newtoniano (dilatante o pseudoplastico) dependiendo de un valor

n. El modelo de potencia se expresa en la ecuacion (52).

T=Ky)" (52)

donde K y n son constantes que describen el indice de consistencia del fluido y el indice
de comportamiento no newtoniano (adimensional), respectivamente. Cuando n <1 se
dice que el fluido tiene un comportamiento pseudoplastico, mientras que si n > 1 el fluido
se vuelve dilatante. Por otro lado para cuando n = 1, se tiene un fluido newtoniano. En
la Tabla 5 se describe la relacién entre Re y n en la ley de potencia [107]. Se puede
visualizar que a medida que Re disminuye también lo hace el indice de comportamiento
no newtoniano. Este dato sera de vital importancia en este proyecto dado que se analizara

el flujo sanguineo en arterias coronarias.

2 %105 7 X 10° 1.5 x 10°
4x 103 1.2 x 10°
Re 0 4x10° 1.3 x10° | 3.2x 10°
n 6 7 8 9 10

Tabla 7. Dependencia del indice de comportamiento no newtoniano al nimero de Reynolds.

Debido a la concentracién aproximada del 45% de concentraciéon de particulas,
estas tienden a separarse del liquido en el flujo sanguineo. Esto da como resultado un
modelo de dos capas (Figura 19). La capa limite se formara con una baja concentracién
de particulas. Mas alla de la capa limite, el flujo puede describirse utilizando el modelo

de Poiseuille [107].
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Ademas de la ley de potencia existen otros modelos

comportamiento viscoso de la sangre, los cuales se enlistan en la Tabla 8 [54] [110].

Vs mm/s

0 10 20 ]

Cell-free layer

Poiseuille

2-layer
flow .

flow

Narrow vessel ~ 30 tm I Medium vessel ~ 70 um

Figura 19. Flujo de Poiseuille en los vasos sanguineos.

Modelo Descripcion
Newtoniano 1n = 0.00304 kg/m .S

Ley de n=n@)""

potencia no = 0.035 kg/m .s , n=06

g -1
N =1New + [0 — M) [1+ 92" 72
Carreau kg kg
2=3313s,n= 03568, 7 = 0.056 I/ .5, e = 0.00345 “9/,, . ¢
Ley de T
— Tayn—1
potencia no n=keTy
) k =0.00622 , n=0.7 , T, =310K

newtoniano

Tabla 8. Modelos de viscosidad de la sangre.

para describir el

Por otro lado, debido a que el corazén late periddicamente, la salida del corazon

tiene un caracter pulsatil. El comportamiento pulsatil tiene todas las caracteristicas de

una onda. Dado que el fenémeno de flujo en forma de onda es peridédico, el analisis de
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Fourier se puede aplicar para diseccionar el patréon de onda en componentes sinusoidales
[107]. El efecto de pulsacién puede discutirse en términos del nimero de Womersley

definido como

Wo =R, il (53)

donde R; es el radio del vaso sanguineo y w es la velocidad angular de la pulsacion. Wo
es una constante adimensional que expresa la relacion entre el momentum de la pulsacién
con las fuerzas viscosas. Cuando Wo es pequeno, el flujo es casi constante y podemos
suponer que el perfil de velocidad es parabdlico. Sin embargo, cuando Wo es grande,
debemos considerar la capa limite oscilatoria que se desarrolla cerca de la pared. Para
describir el flujo pulsatil en los vasos sanguineos, la ecuacién de Poiseuille debe aplicarse

a un flujo dependiente de la frecuencia en lugar de un flujo en estado estacionario [107].

2.6.2 Dependencia del flujo sanguineo al tamano de los vasos

sanguineos

El didmetro de los vasos sanguineos varia desde 20 a 30 mm en las arterias mas
grandes y entre 5 y 10 um en capilares. En las arterias grandes, el valor del nimero de
Reynolds (Re) es de algunos miles y la inercia juega un papel importante en el flujo. Las
lineas de corriente suelen separarse de las paredes cuando se presenta una estenosis, en
un aneurisma o después de una bifurcacion y es ahi cuando se genera un flujo secundario

en una arteria curva. La mayoria de los flujos en las arterias son laminares, a excepcion

70




Capitulo 2. Teoria Basica

de las arterias muy grandes que salen del ventriculo izquierdo. Por otro lado, en los
capilares se tiene que Re < 1 y las fuerzas viscosas son las que tienen el rol de mayor

importancia [107].

La variacion de Re y Wo se enlista en la Tabla 9 se acuerdo al tipo de vaso

sanguineo [107].

> Velocidad Nimero de Nimero de
Diametro .
Lugar . pico Reynolds Womersley
interno (mm)
(m/s) Re Wo
Aorta
15 1.2 4500 13.2
ascendiente
Aorta
13 1.05 3400 11.5
descendiente
Aorta abdominal 9 0.55 1250 8
Arteria femoral 4 1.0 1000 3.5
Arteriola 0.5 0.75 0.09 0.04
Capilares 0.006 0.07 0.001 0.005
Vena 0.04 0.35 0.035 0.035

Tabla 9. Nimero de Reynolds y Womersley dependiendo de la arteria.
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2.7 DLC (Diamante tipo carb6n)

Las peliculas de carbono amorfo son consideradas como una fase metaestable del
carbono, debido a que contienen diferentes fracciones de atomos de carbono en hibridacién
tipo grafito (sp2) o tipo diamante (sp3). De acuerdo al tipo de enlaces predominantes,
composicion y propiedades, se han clasificado en diferentes grupos formando una familia
de peliculas de carbono amorfo. La mas conocida de esta familia es el cuasidiamante o
diamante tipo carbén (Diamond-Like Carbon, DLC) ya que es el que exhibe propiedades
mecénicas que lo caracterizan como un recubrimiento ultra duro [111]. Una pelicula de
DLC se puede definir como una pelicula amorfa (¢), constituida por una mezcla irregular
de d4tomos de diamante que forman enlaces sp3 (b) y atomos de grafito que forman enlaces

sp2 (a) [112], mostrados en la Figura 20

- o ool 0P
v r’—;:*.—o o+ sp2 F. sp3 e o0 .'. o
1 2 e ) o9 & »
1 A & ° < K, & Y D......"'..
o "L IS N ‘ . S
e e B go-® N 00,0098 9 »
1 T B e 06 00"
"' S2UTEL§ 20 .,‘ ® ® 095 e ? o
(a) (b) (©

Figura 20. Distintas distribuciones de los dtomos de carbono para formar a) diamante,
b) grafito y ¢) DLC.

Algunas de las propiedades del DLC se presentan en la Tabla 10 [112] [113].

. Médulo de Constante de Relacion de
Densidad o .
elasticidad Hamaker Poisson
2200 kg/m? 87 GPa 29.6 x 10720 ] 0.22

Tabla 10. Propiedades del DLC.
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2.8 Nanotubos de carbono (NTC/CNT)

Los nanotubos de carbono pueden ser descritos como laminas enrolladas
concéntricamente, compuestas por atomos de carbono unidos a través de hibridacion sp2,
lo que permite la formacion de un arreglo de tipo hexagonal de dichos &tomos [25],
mientras que en los extremos terminales se alternan con heptagonos y pentagonos,
adquiriendo una forma parecida de semi-fullerenos. El tamano de los NTC varia en cuanto
al tamano de sus diametros los cuales van desde unos pocos nanémetros para los
constituidos de una sola pared o también llamados de pared simple (SWNT') hasta varias
decenas de nanémetros para los denominados de pared multiple (MWNT). En la Figura
21 se muestra una representacion grafica de nanotubos de carbono de pared simple y de

pared multiple.

Single-walled CNT Multi-walled CNT

Figura 21. Nanotubos de carbono de pared simple (izquierda) y de multipared (derecha).

En la Tabla 11 se presentan algunas propiedades de interés para esta investigacion,

de los nanotubos de carbono de pared simple (SWCNT) [114].

. Médulo de Constante de Relacion de
Densidad . .
elasticidad Hamaker Poisson
1400 kg/m3 1.25TPa 2.842x 10720 0.186

Tabla 11. Propiedades de los nanotubos de carbono de pared simple.
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2.9 PTFE (Teflon)

El teflon es un polimero termoestable de alto peso molecular compuesto por una
cadena carbonada, donde cada dtomo de carbono estd unido a dos dtomos de flior (Figura

22).

o

I
F F F

e — C—
hf—Cr—t
o —
o —

F F
—é—é—u&'
1 |
F F F
Figura 22. Representaciéon molecular del compuesto de PTFE.

El flior es un elemento muy extrano. Cuando forma parte de una molécula, no le
agrada estar alrededor de otras moléculas, incluso cuando éstas contengan atomos de
flior. Menos aun cuando se trata de otras clases de moléculas. De modo que una molécula
de PTFE, estando tan repleta de atomos de fltior como estd, quisiera estar lo mas alejada
posible de otras moléculas. Por esta razon, las moléculas en la superficie de un trozo de

PTFE rechazaran cualquier cosa que intente acercarseles.

Las principales propiedades del PTFE de interés para esta investigacion, se

enlistan en la Tabla 12.

Médulo de Constante de Relacién de
Densidad
elasticidad Hamaker Poisson
2200 kg/m? 0.5 GPa 2.75x 10720 0.46

Tabla 12. Propiedades del PTFE.
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2.10 Propiedades mecanicas del acero inoxidable 316L

A diferencia del acero al carbono, la relacion esfuerzo-deformacién del acero
inoxidable no es lineal (incluso en la fase elastica del comportamiento del material) y no
tiene un limite elastico explicito. Ademas, dichas curvas del acero inoxidable no muestran
una meseta antes del endurecimiento por deformacion. La no linealidad de la curva g — &

es caracterizada por el coeficiente n, definido en [115] (Tabla 13).

Coeficiente n

Grado de acero - » —— - »
Direccién longitudinal | Direccién transversal

1.4003 7 11
1.4016 6 14
1.4512 9 16
1.4301
1.4306
1.4307 6 8
1.4318
1.4541
1.4401
1.4404 (316L)
1.4432
1.4435
1.4539
1.4571
1.4462
1.4362

Tabla 13. Valor de "n" de acuerdo con el tipo de acero (incluido SS 316L)

Para propositos de diseno con acero inoxidable, puede utilizarse la curva no lineal
de esfuerzo-deformacion con endurecimiento por deformacion segin el anexo C de la
norma EN 1993-1-4 [116] para describir el comportamiento del material. Estas funciones

(53 y 54) se derivan de modificaciones a la féormula de Ramberg-Osgood [117].
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( o a\"
—+0.002(— (53)
E gy
&= m
0. o — 0. o — 0.
0.002 + -2 + e, | —= (54)
E E, Oy — Oy

donde:
» n: Coeficiente que depende de valores de esfuerzo a 0.01% y 0.02% de su valor de
deformacién unitaria en la grafica de esfuerzo-deformacién (Tabla 13).
* E,: Médulo tangencial de la curva de esfuerzo-deformacién en el punto del esfuerzo
de fluencia, definido como E,, = E/(1+ 0.002nE/a,).
» &, Deformacion tdltima, correspondiente al esfuerzo tltimo g,,; puede ser obtenido

por aproximacion mediante o, = 1 — g, /0y,.

m: Coeficiente determinado como m = 1+ 3.50,, /0.

Grafica esfuerzo - deformacion

SS 316L
600
/-"
500 L
//
400 —

Esfuerzo 300
[Mpa] ’

200

100

0 0.1 0.2 0.3 0.4 0.5 0.6
Deformacién [mm/mm]

Figura 23. Grafica esfuerzo-deformacién para el acero inoxidable (SS 316L)
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2.10 Propiedades mecanicas del tejido arterial y de la
placa aterosclerética

Los modelos de materiales hiperelasticos se utilizan para formular el
comportamiento no lineal de grandes deformaciones de algunos materiales (como tejidos).
En este caso, la relacion esfuerzo-deformacion se deriva de la funcién de densidad de
energia de deformacion (W), a diferencia de los materiales elasticos lineales en los que
dicha relacién viene dada por el médulo de Young y la relacion de Poisson. Los materiales
hiperelasticos pueden utilizarse para derivar modelos constitutivos no lineales en términos
de las invariantes Iy, I,, I3, como los modelos Neo-Hookeano, Mooney Rivlin y Yeoh. Sin
embargo, algunos modelos constitutivos no se escriben en términos de estas invariantes.
Marckmann y Verron [118] enlistan al menos veinte modelos de acuerdo con su ano de su

publicacién (entre otros detalles, no publicados en la presente investigacion) (Tabla 14)

Modelo Afio de publicacién
Mooney 1940
Neo-Hookeano 1943
Triple cadena 1943
Ishihara 1951
Biderman 1958
Gent y Thomas 1958
Hart-Smith 1966
Valanis y Landel 1967
Ogden 1972
Haines Wilson 1975
Eslabones deslizantes 1981
Uniones restringidas 1982
Van der Waals 1986
Ocho cadenas 1993
Gent 1996
Yeoh y Fleming 1997
Tubo 1997
Tubo extendido 1999
Shariff 2000
Microesfera 2004

Tabla 14. Modelos constitutivos para materiales hiperelasticos, de acuerdo con su afio de publicacion.
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La investigacién de Marckmann y Verron [118] da lugar a algunas observaciones.
En primer lugar, solo cuatro modelos son capaces de ajustarse a sus datos experimentales:
los modelos de tubo extendido [119], Shariff [120], microesfera [121] y Ogden [122]. Entre
ellos, solo los tres primeros admiten los mismos parametros de material para ambos
conjuntos de datos. Estos tres modelos son recientes y no se utilizan mucho en el contexto
industrial. El mejor modelo es el de tubo extendido porque sé6lo implica cuatro parametros
y su derivacion estd motivada fisicamente. El modelo de Ogden es mas antiguo y se utiliza
clasicamente para las simulaciones de elementos finitos. Es eficaz, pero sus seis pardmetros

de material requieren una extensa base de datos experimentales para su ajuste [118].

En segundo lugar, se destaca que los modelos con sélo dos o tres parametros de
material son incapaces de predecir todo el rango de deformacion, incluso si se derivan
para una respuesta de gran deformacién. Este es el caso de los modelos de triple cadena

[123], Hart-Smith [124], ocho cadenas [125] y Gent [126].

En tercer lugar, para una deformaciéon moderada, es decir, del 200 al 250%, el
modelo "antiguo' de Mooney [127] (dos pardmetros de material) es el més eficaz. De
hecho, los modelos motivados por la fisica, como los modelos de eslabones deslizantes
[128], de van der Waals [129][130][131][132], de uniones restringidas [133][134][135] y de
tubos [136], incluyen menos parametros y sus capacidades para predecir la respuesta a la

deformaciéon moderada son bastante similares a las del modelo de Mooney.
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Para las deformaciones pequenas, es decir, alrededor del 150% e inferiores, deberia
utilizarse la ecuacion constitutiva neo-Hookeana por tres razones: tiene un fundamento
fisico, aunque las hipotesis basicas sean bastante simplistas, implica s6lo un parametro
del material y es capaz de predecir la respuesta del material para diferentes tipos de

condiciones de carga [118].

Ahora bien, podemos considerar a los esfuerzos como fuerzas de cohesion internas
de la materia. Para los problemas de grandes deformaciones, se definen clasicamente dos
grandes tensores de esfuerzos: el tensor de esfuerzos verdadero (o de Cauchy) y el tensor
de esfuerzos nominal (o primer Piola-Kirchhoff). Las invariantes del tensor de
deformacion de Cauchy-Green consisten en las invariantes I, I, e I3. Estas invariantes
pueden escribirse en términos de las relaciones de estiramiento principales 44, 4, v 13,

como se muestra en las ecuaciones (55), (56) y (57).

I, =23 + 23 + 23 (55)
I, = 2222 + 2222 + 223 (56)
Iy = 222272 (57)

La relacién de estiramiento en la direccion i puede ser escrita en términos de la

deformacién unitaria (ecuacién 58).

Ai=1+g (58)
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El tejido arterial puede manejarse como incompresible basado en los resultados de
estudios previos como los de Carew et al. [137] y Dobrin et al. [138]. Por lo tanto, los
tejidos arteriales pueden considerarse con un médulo de Poisson cercano a 0.5, lo que

implica un comportamiento similar al caucho (Figura 24, [139])

0.6
04; Lead - 1 Liquids
E | Metallic glasses SteelDenta\ composites
0.2 Gels Oxi(lie glasses
Concrete ca%ﬁg"ées
| Bone Honeycogmb
00— Cork Gases
1 Carbon nanotube Laminates
= -0.2- sheets
| a-cristobalite
Unscreened metals Bi, As
-0.47 Laser-cooled crystals
_0.6- Colloidal crystals
1 Re-entrant polymer foams
-0.8
104 Critical fluids
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Fig{lra 24. Comportamiento de la relaciéon de Poisson en distintos tipos de materiales
En consecuencia, al considerar al tejido como un material incompresible, también
esto significa que la tercera invariante I3 = 1. Asi, la funcién de densidad de deformacion
resulta en un modelo hiperelastico de tercer orden adecuado para materiales isotropicos e
incompresibles [127] (segin el modelo Mooney-Rivlin de cinco parametros constantes) y

se define como en la ecuacion (59).

W = ClO(Il - 3) + 601(12 - 3) + CZO(Il - 3)2 + Cll(ll - 3)(12 - 3) + C30(11 - 3)3

(59)
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Derivando la ecuacién (59) se pueden obtener las componentes de los esfuerzos,

respecto a sus componentes correspondientes de deformacion unitaria [140].

Para esfuerzo uniaxial, se realizan las adecuaciones segtn la ecuacion (60).

(60)

Sl-

Por lo tanto, dicho esfuerzo se puede obtener en una expresion final tal como la

ecuacion (61).

1 1 X 1 1 1
Uuniaxial=2610(/1_1)+2601(1—ﬁ)+6cn</1 _/1_1+ﬁ+ﬁ_ﬁ)

1N/, 2 1 1
+4CZO/1(1—ﬁ)(A +1—3)+4(302<2/1+F—3)(1—F)

(61)

Las diferentes constantes de la ecuacion (61), se obtienen de forma experimental
a través de un ajuste de curva. Sin embargo, también existen diversas restricciones para

cada una de ellas, tal como se expresa en la ecuacién (62).

Cio+ Coy > 0
Coy < 0
Cpo > 0 (62)

Restricciones:
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Por ultimo, es necesario calcular el médulo de volumen con la ecuacién (63)

ClO + COl

~f1-2v)

(63)

Las ecuaciones constitutivas de un material hiperelastico estan basadas en

experimentos uniaxiales y biaxiales, tal como lo realizaron Prendergast et al. [141] en su

estudio de arterias femorales de humanos y tejido arterial de aorta de porcinos. En dicho

estudio, la pared arterial y la estenosis, fueron modeladas usando un modelo Mooney-

Rivlin hiperelastico de tercer orden con cinco parametros constantes. Dichos parametros

obtenidos se presentan en la Tabla (15).

Constante Arteria [MPa] Placa [MPa]
Cio 0.0189 —0.49596
Cor 0.00275 0.50661
Cao 0.59043 3.6378
Cus 0.00275 1.19353
Coy 0 4.73725

Tabla 15. Pardmetros constantes para arteria y placa segin el modelo Mooney-Rivlin [140]
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Los resultados experimentales obtenidos por Prendergast et al. fueron retomados
posteriormente por Lally et al. [142], quienes estudiaron los niveles de esfuerzos
provocados por dos disenos diferentes de stents dentro de una arteria aterosclerdtica
usando método de elementos finitos. La geometria de la estenosis en la arteria fue definida

como un perfil creciente axisimétrico en una porcién de un cilindro recto.

En la Figura 25 se presenta una grafica de esfuerzo-deformacion para esfuerzo
uniaxial de acuerdo con la ecuacién (61) para tejido arterial y tejido con placa

aterosclerética

Grafica de esfuerzo - deformacion
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Figura 25. Grafica esfuerzo-deformacion para tejido arterial y aterosclerdtico, para valores de
esfuerzo uniaxial segtin el modelo de Moneey-Rivlin.
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Capitulo 3. Analisis del panorama,

actual

3.1 Calculo de energia superficial en lipoproteinas de

alta y de baja densidad

En 2015, Gan et al. [143] realizaron estudios en capas de lipoproteinas mediante
microscopia de fuerza atémica (AFM, por sus siglas en inglés). En el estudio calcularon
didmetros equivalentes (d,), fuerzas de adhesion (Fpqp) v moédulos de Young (E) para
cada caso (LDL y HDL) con un total de cien pruebas realizadas en aire y agua,

respectivamente. Los resultados son enlistados en la Tabla 16.

¢- LDL 264nm | 22.6nm 241+ 0.7 nN 0.19+0.12nN 36.6 + 4.4 GPa 0.39 £ 0.15 GPa

¢- HDL 12.0 nm 14.4 nm 505+ 1.5nN 0.15+£0.13nN 22.6 + 2.7 GPa 0.47 + 0.14 GPa

Tabla 16. Resultados obtenidos por Gan et al [114].

Gan et al. resaltan la importancia de su estudio en el analisis de lipoproteinas
mediante AFM debido a que no existe un estudio similar en la literatura [143]. Lo anterior

establece el punto de partida para calcular el trabajo de adhesién entre dos lipoproteinas.
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3.1.1 Energia superficial de colesterol LDL

Considerando una fuerza de adhesion en aire Fyy,_1p. = 24.1 nN se obtiene una

energia superficial y,_;p; = 0.2906 N/m. Donde:

Fadh—LDL (64)

Ys—LpL = 2R, o,

3.1.2 Energia superficial de colesterol HDL

Para una fuerza de adhesiéon en aire de Fyg4,_gypr, = 50.5 nN, la energia superficial

correspondiente se calcula en ys_yp, = 1.3396 N /m~ Donde:

Faan-npL

65

Ys—upL =

3.1.3 Constantes de Hamaker para colesterol LDL y HDL

De acuerdo con Israelachvili [78], la fuerza de interaccién de Van der Waals puede
ser expresada en términos de la constante de Hamaker, para dos esferas de acuerdo con

la Figura 26.

Figura 26. Esquema de dos cuerpos esféricos con interaccion de Van der Waals.
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Cuando D = Dy, la ecuaciéon (66) determina la constante de Hamaker entre los

cuerpos.

12 FoqnD?
i R

(66)
De manera que la constante de Hamaker es de Ay_;p, = 3.51 X 10718 ] para

colesterol LDL y de Ay_pp, = 16.16 X 10718 J para el colesterol HDL.

3.2 Propiedades superficiales del acero inoxidable 316L
En 1996, Papirer et al. [144], estudiaron mediante cromatografia inversa de gases
(IGC, por sus siglas en inglés) algunos tipos de aceros inoxidables para determinar sus
propiedades superficiales desarrolladas por las capas de éxido. Encontraron diferencias
notables de acuerdo con el tratamiento superficial al que fueron sometidos los
especimenes, de los cuales resalta el electropulido, utilizado frecuentemente en la
manufactura de stents. La energia superficial (componente dispersivo) medida a 40 °C es
ys =43 * 4%. Por otro lado, Hocévar et al. [145], reportaron en su estudio valores de

energia superficial en un rango de yg = 42 Z—; hasta yg = 47 z—g

Considerando la ecuaciéon (66), es posible encontrar la constante de Hamaker

consiguiendo un valor de Ay_gg = 5.1874 x 10719 J.
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3.3 Propiedades superficiales del nitinol (Ni-T1i)

Ponsonnet et al. [146] investigaron las propiedades superficiales de titanio y de
aleaciones de titanio (Ni-Ti) para determinar el parametro predominante en la
propagacion de fibroblastos humanos. Compararon dos métodos de medicién de angulo
de contacto y entre sus resultados calcularon energias superficiales en especimenes de
variadas rugosidades [147]. Los resultados de ambos métodos exhibieron valores
semejantes. Considerando una superficie con rugosidad no mayor a 0.015 + 0.002 um, la
energia superficial (por efectos de su componente dispersiva) es igual a ys =31+1 T’Z—£

Lo anterior se obtuvo con el calculo por medio del método de la gota sésil [146].

Con la ecuacion (66) es posible calcular la constante de Hamaker correspondiente

al nitinol, cuyo resultado es de Ay_pitinos = 3.7398 x 10719 J.

3.4 Constante de Hamaker de la sangre
A través de la ecuacion (66) se calculd la constante de Hamaker para la sangre en

aire con los datos de la Tabla 17.

£ n v, h T kg
1.6925

Sangre | ) g 1.301 [148] 6.6261 1.3806
~3x1015 st km? 293.15K _ ]
Aj 1.0006 10003 (149 x 103% —— x 10723 X

. S
ire 149 [149]
Tabla 17. Datos para el cdlculo de la constante de Hamaker de la sangre (Ay_p).

Ay_p =1.8023 x 10719 (67)

87




Capitulo 3. Analisis del panorama actual

3.5 Rugosidad en stents

Uno de los métodos de tratamiento superficial mas utilizado (y efectivo) para
disminuir las asperezas consiste en el electropulido, el cual se refiere al proceso
electroquimico que remueve material de la pieza de trabajo en virtud de obtener una
superficie metalica mas lisa. El proceso consiste, basicamente, en un tipo especifico de
electrolisis que involucra corriente eléctrica directa que pasa a través de un electrolito en
una celda electrolitica. La pieza de metal a ser electropulida sirve como anodo y esta
conectada a una terminal positiva de una fuente de alimentacion de corriente directa con

la terminal negativa conectada al catodo [150].

En 2012, Persaud-Sharma et al. [151] analizaron la rugosidad en stents de nitinol
y superficies de aleaciones de nitinol, tratados por electropulido y magneto-electropulido.
Mediante microscopia de fuerza atémica midieron la rugosidad promedio (R,), la raiz
cuadrada de la rugosidad media (RMS) y el area superficial. Algunos de los valores se

muestran en la Tabla 18.

Tamario I (10 X 10 um) Tamaiio II (5 X 5 um)
R idad Area R idad Area
ugosida; RMS 5 . ugosida RMS 5 :
[nm] superflclal[nm ] [nm] superflclal[nm ]
NiTi 66 + 20 81 + 28 101 £+ 0.24 37+ 21 40 £+ 26 40 + 44
NiTiCr 47 £ 10 60 + 15 101 +1 38+ 19 48 + 28 26t1
NiTCu 62 + 30 80 + 40 102 +2 25+ 7 32+ 10 26+ 0.5
NiTi-EP 25+ 10 37+ 18 110+9 34 + 33 49 + 48 27+ 2
NiTi-
31+ 31 46 + 44 113 4+ 23 22120 45+ 70 28+5
MEP
NiTiTa-
32+ 20 47 + 33 104 +5 24 + 38 34+ 49 27+ 4
MEP

Tabla 18. Valores obtenidos por Persaud-Sharma et al. para dos tamanos de escaneo. Los datos fueron
extraidos de [122] y resumidos para las rugosidades menores encontradas en el estudio.
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En efecto, el estudio de Persaud-Sharma et al. concuerda con la revision de
Ramsden et al. [152] acerca de la metrologia de los aspectos fisicos y quimicos relevantes
de las superficies de implantes y dispositivos biomédicos, ellos encontraron que para stents
fabricados con nitinol por corte de laser se pueden alcanzar rugosidades de 50 a 80 nm,

considerando electropulido como tratamiento superficial.

Por otro lado, Zhao et al. [153] analizaron stents de acero inoxidable 316L
fabricados mediante corte por laser y tratados superficialmente por electropulido. Usando
microscopia electrénica de barrido (SEM, por sus siglas en inglés) midieron la rugosidad

superficial. Los datos obtenidos se presentan en la Tabla 19.

i Superficie [nm| Zona cortada por laser
em

Promedio + SD Promedio + SD
Stent electropulido 13.13+1.56 15.01+1.79

Tabla 19. Rugosidad determinada por perfilometria en el estudio
de Zhao et al. [124]. SD = desviacién estdndar.

En un estudio realizado por Sojitra et al. [154] se caracterizd, mediante el uso de
SEM y andlisis gravimétrico, la superficie de los struts de un stent de acero inoxidable
316LVM electropulido. Ellos encontraron que usando fluido biolégico simulado (PBS) el
comportamiento a la corrosiéon a largo plazo del material es muy estable. Ademas la

rugosidad de la superficie (R,) se redujo significativamente a un valor de 14.77 nm.

En la Tabla 20 se presentan los datos de rugosidad minimos en stents, obtenidos

por Persaud-Sharma et al. [151] y Zhao et al. [153], asi como los valores de ypa, v 4.
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Acero inoxidable 316L Nitinol
Ra =13.13nm Ra = 25nm
RMS = 17.069 nm RMS =37 nm
Vmax = 31.0656 nm Vmax = 67.34 nm
A =1666.7nm A =898.4nm

Tabla 20. Datos de rugosidad obtenidos por [122] y [124] utilizados en este trabajo.
La distancia A entre asperezas se determiné de acuerdo con la resoluciéon de los
instrumentos de medicién de los equipos utilizados en los estudios, al igual que de la
longitud de evaluacion.

c-LDL con SS 316L

---Sinrugosidad ——Superficie real

0
‘ I

i
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Figura 27. Variacién de la fuerza de adhesion para ¢-LDL con acero inoxidable 3161,
respecto a la longitud entre asperezas.

En la Figura 27 se presenta la fuerza de adhesion entre una particula de c-LDL en
contacto con una superficie de acero inoxidable 316L con rugosidad. Aqui, el tnico
pardmetro que varia es la longitud A entre asperezas, mientras que la altura y,;, se

mantiene constante. A su vez, dicha fuerza de adhesién es comparada con la fuerza de
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adhesion entre la misma particula en contacto con una superficie completamente lisa de

acero inoxidable 316L (linea punteada de color negro).

El modelo utilizado para calcular la fuerza de adhesion fue el de Rabinovich [84],
considerando que una vez que A = 4r, éste se convierte en el modelo establecido por
Rumpf [83]. En la Figura 27 también se aprecia claramente que a medida que la distancia
entre asperezas aumenta, la fuerza de adhesién tiende a comportarse como un modelo de

particula-superficie lisa, incrementando cada vez mas su valor.

3.5.1 Interaccién de lipoproteinas con stents de SS 316L y
nitinol
Anteriormente se determinaron modelos para considerar la rugosidad superficial

en los struts y para calcular la fuerza de adhesion de una lipoproteina a esta superficie.

Los datos se presentan a continuacion.

c-LDL con SS 316L

—Sin rugosidad —Superficie real
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Figura 28. Fuerza de adhesién (¢-LDL y SS316L) de un modelo sin rugosidad
vs un modelo con rugosidad.
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c-LDL con Nitinol
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Figura 29. Fuerza de adhesién (¢-HDL y SS316L) de un modelo sin rugosidad
vs un modelo con rugosidad.

c-HDL con SS 316L
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Figura 30. Fuerza de adhesién (c-LDL y Nitinol) de un modelo sin
rugosidad VS un modelo con rugosidad.
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c-HDL con Nitinol

—Sin rugosidad —Superficie real

/

0 05 1 15 2 25 3 35 4 45 5 55 6 65 7 75 8 85 9
D/Dy

Figura 31. Fuerza de adhesién (¢c-HDL y Nitinol) de un modelo sin rugosidad
vs un modelo con rugosidad.

95 10

De acuerdo con las Figuras 28, 29, 30 y 31 es posible considerar el modelo de una

particula adherida a una superficie lisa para cada caso, pues no existe variacién

significativa en las fuerzas de adhesion calculadas.
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3.6 Aplicacion de un nuevo modelo generalizado para
resuspension de particulas

Se considera un flujo cortante a través de una particula en contacto adhesivo con
una superficie lisa. La direccion de dicho flujo va en direccién paralela a la superficie
(referencia), de manera que una fuerza efectiva, proveniente de la fuerza de arrastre y la
presion hidrodindmica, se ubica a una altura de 1.399R — §. Donde § = R — (R? — a(z,)l/ 2

y aq corresponde al radio de contacto.

4

s Flujo

,/  cortante

Figura 32. Esquema para determinar el balance de momento de una particula adherida en equilibrio.

Por un balance de momento de un sistema en equilibrio respecto al punto B, se

puede deducir que:

Mggn = My (68)

donde M4, corresponde al momento generado por la fuerza de adhesion F 45 v el radio

de contacto ay. Pero cabe aclarar que, para un modelo generalizado (que incluya a JKR,

94




Capitulo 3. Analisis del panorama actual

DMT vy el régimen de transicién), podemos recurrir a las ecuaciones (42) y (43). De

manera que:

A]/4/3 R5/3

K'/s

~

4 ~
Madh:ﬂ/3'ao'Fadh'

Por otro lado, My proviene de la relacion My = (1.399R — §)F,, donde la fuerza

de arrastre F; = 1.7005 - 6mnyR?. Por lo tanto:

My = 14.2747nyR? /RZ — a} (70)

Una vez sustituyendo las ecuaciones (69) y (70) en (68), obtenemos lo siguiente:

4 5
AT R3
w13+ Qg+ Faan VIT = 14.274mnyR? /RZ — ag (71)
3

Para que una particula en contacto adhesivo se desprenda de la superficie a la que

estd adherida, la fuerza de arrastre del fluido tiene que ser mayor a la fuerza de adhesién:

M, adh

<1 (72)

A~

01026 -Gy Fp,  Ay™/3

JR?=aZ  R'3K'py

<1 (73)
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Cabe senalar que si se utiliza la ecuacién (73) para un modelo JKR con un radio
R de particula bastante grande, es decir con ay— 0, se obtiene la ecuacién (48)

determinada por Vainshtein [105]. Por otro lado, si y = dv/ 4R entonces se puede

reescribir la ecuacién (73) como:

0.1026 - Ay - Foan, Ay™/3 R*/2

JR?2 —ag K /3nv

<1 (74)

3.7 Proceso de calculo de los parametros de contacto
para resuspension de particulas

En la seccion anterior se determinaron los parametros de contacto de lipoproteinas
en interaccion con la superficie del stent, ya sea con acero inoxidable 316L o nitinol. El

proceso que se siguio se resume en el diagrama de flujo de la Figura 33.

Constantes Fuerzas de Determinacion Célculo de la Aplicacion de

de Hamaker adhesion en dela constante de las ecuaciones

contacto con constante de transicion de Carpick et al.
rugosidad Tabor

Blsqueda 0.1026 - dg - Fagn Ay'3 R/3
de 2 ' K1/3 v <1
informacion —ay n

Obtencion de Calculo del
energfas trabajo de
superficiales adhesidn

Figura 33. Proceso de cdlculo de los parametros de contacto para la resuspension de particulas.
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El inconveniente del proceso regular para calcular dichos parametros radica
principalmente en que se requiere un tiempo considerable para buscar datos importantes,

principalmente cuando se habla de las energias superficiales.

Como se vi6 en la ecuacién (19), para calcular el trabajo de adhesién se requiere
que las energias superficiales de los materiales en cuestion se encuentren en interaccioén
en el mismo medio, lo que dificulta su buisqueda al no exisitir siempre datos
experimentales tan concretos. Lo anterior se suma al hecho que en ocasiones, los datos
que se encuentran no siempre consideran sélo la parte dispersiva (interacciones de Van
der Waals) en la energia superficial total, sino que consideran también otro tipo de

interacciones que estan fuera del alcance de esta investigacion.

Por lo anterior, se estableci6 el desarrollo de una ecuacion para reducir la bisqueda
de informacién a datos que se obtienen con mayor facilidad (tal como la constante de

Hamaker) y asi calcular nuestros pardmetros de contacto.

3.8 Una nueva manera de calcular el parametro de
transicion

Ahora se consideran sélo interacciones de Van der Waals, en un modelo de una
esfera adherida a una superficie. Dicha fuerza de adhesion fue expresada anteriormente

en la ecuacién (40):

Fadh = ﬁadh . HA]/R (40)
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de la ecuacién (40) se entiende que mientras que Fog, = 3/2 se considera adhesién con el
modelo de JKR; cuando F,g, = 2 se presenta el modelo DMT y de acuerdo con Carpick

et al. [98] en valores intermedios se presenta el régimen de transicion.

Por otro lado, la fuerza de adhesion (en contacto) por interacciones de Van der

Waals se expresa mediante la ecuacion (75).

Faan = 6DZ (5] (75)

El término [B] se refiere al factor de proporcionalidad de la ecuacién (31)
desarrollada por Rabinovich [84]. Por lo tanto, al combinar las ecuaciones (40) y (75); y

al despejar el trabajo de adhesion, se encuentra lo siguiente:

Ay

- 6nﬁath§ 76)

Ay
A continuacion, definimos el parametro de Tabor como en la ecuaciéon (77):

A]/ZR* 1/3
Y = ETDS (77)

Donde R* se reduce a R para una interaccion entre esfera y superficie plana. Si se

despeja al trabajo de adhesion se obtiene:
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3p*2n3
, _¥E"Dg (78)

A
14 R

Considerando que el parametro de Tabor se relaciona al parametro de transicion
mediante la relacion 4y, = 1.1570y. Por lo tanto, igualando las ecuaciones (77) y (78); y

reacomodando se obtiene:

~ 2 AIZ_IR[ﬁ]Z 79
231 (Faan) =O'00435T1)g (79)
2
7 1 (4042, -1 A%R[B]?
PR I = 0.0043 222 (80)
M l 171 (4.04-/1M1-4+1>l E*2D]

La ecuacion (80) resultante es complicada de resolver analiticamente por lo que la
mejor opcién resulta ser un método numérico. Su relevancia radica en calcular el
parametro de transicion a partir de datos que se pueden conocer con mayor facilidad sin
depender directamente del trabajo de adhesion, para posteriormente encontrar datos
como el radio de contacto, el trabajo de adhesion, la fuerza de adhesion y todo ello sin
depender de criterios como los de JKR y DMT, sino mas bien se calcula sin distincién de

teorias.
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3.9 Analisis de los parametros de contacto en los struts

En esta etapa de la investigacion, fue necesario codificar un programa en
MATLAB para calcular los parametros de contacto de las lipoproteinas con distintos
tipos de materiales utilizados como recubrimiento en los struts y también aplicar el
criterio de diseno desarrollado en esta investigacion. Dicho programa se basa en el
diagrama de flujo dividido por etapas de la Figura 34, dando como resultado una manera
sencilla de calcular datos importantes tales como la constante de Hamaker absoluta de la
interaccion, hasta el radio de contacto de una particula esférica en interaccién con una

superficie con o sin rugosidad.

Etapa 1
Definicion de las condiciones iniciales
Constante de Hamaker, Médulo de

Young y relacion de Poisson del
recubrimiento

Definicion del radio de la

oarticula Definicion de la relacion de rugosidad

Etapa 2
Analisis de contacto

Constante de Calculo del

Modulo de Young , Calculo del trabajo Célculo del radio de
Hamaker de la o parametro de Tabor )
i A modificado o de adhesion contacto
interaccion y de transicion
Etapa 3
Analisis del criterio de disefio supefficial
Definicion de la velocidad del flujo sanguineo en el strut Calculo del criterio de disefio superficial

w

Resultados

Figura 34. Proceso de célculo de los pardmetros de contacto.

100



Capitulo 3. Analisis del panorama actual

En la etapa 1, el programa solicita la constante de Hamaker del recubrimiento, su
médulo de Young y la relacién de Poisson del mismo. A la vez solicita el radio de la
lipoproteina a analizar y la relacion de rugosidad [B] de la interaccion particula-

recubrimiento.

A continuacién (etapa 2) se realiza el andlisis de contacto de la interaccion
particula-recubrimiento. En esta etapa se calcula la constante de Hamaker de la
interaccion, el moédulo Young modificado, el trabajo de adhesion, los parametros de Tabor

y de transicion, asi como el radio de contacto de la particula.

Finalmente, en la etapa 3, se introducen los datos obtenidos en la etapa 2 para
revisar el criterio de diseno superficial expresado en el tercer reporte de esta investigacion.
En este punto es necesario establecer la velocidad del flujo sanguineo incidente en la
superficie del stent para que sea esta la posible responsable de desprender las lipoproteinas

adheridas.

En la literatura se presentan algunos datos utilizados en analisis de dindmica de
fluidos computacional (CEFD, por sus siglas en inglés) para simulaciones del flujo
sanguineo a través de stents intracoronarios. La informacion anterior se abordara en los

temas siguientes.

3.9.1 Contacto entre lipoproteinas y struts sin recubrimiento

En esta secciéon se vuelven a analizar los parametros de contacto obtenidos

anteriormente para acero inoxidable 316L y nitinol, pero esta vez utilizando el cédigo
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desarrollado en MATLAB. A su vez se presentan sus angulos de contacto para verificar
qué tipo de superficie (hidrofilica, hidrofébica o stiperhidrofébica) se obtiene (Figura 32).

Los datos introducidos en el codigo se expresan en la Tabla 21.

Acero inoxidable 316L Nitinol
Constante de Hamaker 5.1874 x 10717 3.7398 x 10717
Médulo de Young 190 x 10° Pa 94 x 10° Pa
Relacién de Poisson 0.265 0.33

Tabla 21. Propiedades de los materiales de los stents.

SS316L/HDL  Nitinol / HDL

109.38°

SS316L/LDL  Nitinol / LDL

145.64°

Figura 35. Angulos de contacto de las lipoproteinas en SS 316L y nitinol.
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En la Figura 35 se aprecian los angulos de contacto obtenidos entre las
lipoproteinas y los materiales mas comunes con los que se fabrican los stents en la
actualidad (acero inoxidable 316L y nitinol). Para ambos casos se tienen superficies
hidrofébicas e incluso en el caso del contacto entre ¢-LDL y nitinol se ha logrado una
superficie superhidrofébica (6 > 150°). Sin embargo, en todos los casos existe una

condicion adhesiva.

3.9.1.1 Desprendimiento de las lipoproteinas debido al flujo sanguineo

En la Figura 35 se aprecia que las lipoproteinas logran adherirse a la superficie del
strut ya sea cuando esta fabricado en acero inoxidable 316L o nitinol. Sin embargo, con
el criterio de diseno desarrollado en el tercer reporte de investigacion se determiné que es
posible que la incidencia del flujo sanguineo sobre una lipoproteina sea la suficiente para

desprenderla de una superficie.

Tomando el caso del c-LDL adherido a una superficie a base de nitinol, el cual
representa el caso con el menor trabajo de adhesion, es necesaria una velocidad del flujo
sanguineo de 0.1538 m/s para lograr el desprendimiento. Dicho valor es bastante alto
considerando que las particulas adheridas se encuentran en la capa limite del flujo
sanguineo y que la velocidad promedio de la sangre, segin la literatura [54], es de
0.38 m/s. Por lo tanto, aqui se demuestra que las lipoproteinas (c-LDL y ¢-HDL) se
adhieren a las superficies de stents fabricados a base de acero inoxidable 316L y nitinol,
y que ademas son materiales precursores de problemas trombogénicos en pacientes con

dispositivos (stents) injertados.
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Capitulo 4. Diseno de un nuevo stent

de minima adhesién a c-HDL y c-LDL

4.1 Consideraciones del diseno superficial

En el desarrollo del estado del arte del presente trabajo se abordaron estudios
acerca de los diferentes tipos de recubrimientos utilizados en stents, asi como algunas de
sus ventajas y limitaciones. Dichos recubrimientos van desde algunos tipos de polimeros,
farmacos, compuestos quimicos, hasta particulas de carbono [16] [26] [27] [28] [29] [24]
[35] [36] [37] [38]. Sin embargo, tal como se justificé al comienzo del proyecto, no han sido
mas que estudios con resultados clinicos en los cuales, incluso, no existe evidencia

contundente a largo plazo.

En consecuencia, para este trabajo se propusieron tres tipos de recubrimientos
debido a sus propiedades reconocidas de baja adhesion. Dichos recubrimientos consisten
en DLC (Diamante tipo carb6én), NTC (Nanotubos de carbono) y PTFE

(Politetrafluoroetileno, mejor conocido como Teflon).
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4.2 Contacto entre lipoproteinas y struts con
recubrimiento
4.2.1 Contacto entre lipoproteinas y DLC

Se analiz6 el contacto entre c-LDL y ¢-HDL en contacto con la superficie de un
strut recubierto de DLC (Diamond Like Carbon). Los resultados de adhesion, calculados

con el codigo desarrollado en MATLAB, se enlistan en la Tabla 22.

Trabajo de adhesién | Constante de Hamaker
DLC y Lipoproteinas
[1/m?] 1]
c-LDL 0.0363 1.7319 x 1071°
c-HDL 0.0913 42974 x 1071°

Tabla 22. Resultados de adhesién entre lipoproteinas y DLC.

Por otro lado, se calcularon los radios de contacto y los angulos de contacto, los

cuales se presentan en la Figura 36.

LDL/DLC HDL/DLC

138.19°

Figura 36. Contacto entre lipoproteinas y DLC.

Como se aprecia en la Figura 36, se alcanzan valores similares a una superficie
fabricada con nitinol. Sin embargo, las particulas de c¢-LDL se adhieren mas a una

superficie con DLC que a una hecha de nitinol.
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En cuanto a la velocidad necesaria para desprender c-LDL de una superficie con
DLC se calcula en 0.5733 m/s, mientras que para c-HDL se necesita una velocidad
minima de desprendimiento de 2.9811m/s. Para ambos casos se deben alcanzar
velocidades de flujo sanguineo muy altas, incluso mayores a las del flujo sanguineo

promedio (V = 0.38 m/s).

4.2.2 Repulsion entre lipoproteinas y recubrimientos

Para los siguientes casos se analizé la interaccién entre las lipoproteinas (¢-LDL y
c-HDL) y los recubrimientos a base de nanotubos de carbono de pared simple y teflon.
En ambos casos se descubrié una interaccion de tipo repulsiva hacia las lipoproteinas, tal

como se explica a continuacion.

4.2.2.1 Interaccion entre lipoproteinas y nanotubos de carbono

Los resultados de la interaccién entre lipoproteinas y nanotubos de carbono,

calculados con el codigo desarrollado en MATLAB, se enlistan en la Tabla 23.

Trabajo de adhesién Constante de Hamaker
¢-LDL —0.0797 J/m? —3.7087 x 10719
c-HDL —0.2081 J/m? —9.2026 x 10719

Tabla 23. Interaccién entre lipoproteinas y nanotubos de carbono.

El signo negativo en los resultados indica una condiciéon de repulsion entre los

materiales.
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4.2.2.2 Interaccion entre lipoproteinas y teflon

Los resultados mas significativos de la interaccion entre lipoproteinas y Teflon se

enlistan en la Tabla 24.

Trabajo de adhesiéon Constante de Hamaker
¢-LDL —0.0815 J/m? —3.7485 x 10719
¢-HDL —0.2033 J/m? —9.3015 x 10719

Tabla 24. Interaccién entre lipoproteinas y teflon.
El signo negativo en los resultados, de nuevo, indica una condicién de repulsion

entre los materiales.

4.2.2.3 Discusion sobre la interaccién de tipo repulsiva entre las lipoproteinas

y los recubrimientos de N'T'C'y Teflon

Las fuerzas de Van der Waals entre sélidos en el vacio siempre son de atraccion y
se consideran como la principal fuente de adhesion. Sin embargo, en presencia de un
medio, los solidos pueden repelerse lo que significa que el “trabajo de adhesion” se vuelve

negativo [155].

La interaccion repelente puede deberse a la presencia de una delgada capa de fluido
entre solidos como lo considera Miiser [156]. En sus investigaciones, Popov y Hep[157] y
HeRy Popov [158] mostraron que el contacto de dos superficies con carga opuesta a un
voltaje constante produce el efecto equivalente al contacto adhesivo con una interaccion

efectiva de Van der Waals. De forma similar, el contacto entre los cuerpos con la misma
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carga fue equivalente a las fuerzas de repulsion de Van der Waals con un trabajo de

adhesion negativo.

La fuerza de interaccion entre dos moléculas neutras, en ocasiones es modelada
como una superposicion de la “repulsién de nticleo” proporcional a 1/r'3® y una débil
atraccion de Van der Waals proporcional a 1/7~7. El modelo resultante es conocido como

el potencial de Lennard-Jones, el cual se abord6 con anterioridad en esta investigacion.

R o

donde D, es la distancia de equilibrio en la cual la fuerza del nicleo y la fuerza de Van

der Waals es igual al trabajo de adhesion.

Cuando las condiciones coinciden de tal manera que se presenta una repulsion

entre los cuerpos, la fuerza de interaccion se modifica cambiando el signo de la ecuacién

(82).

o= ()]

En la ecuacién (82), Dy pierde su significado de la posicién de equilibrio (que sin
fuerza externa ya no existe) pero ain puede considerarse como una distancia que
caracteriza la transicién del “potencial del nicleo” al “potencial de Van der Waals”. A

distancias mas pequenas, la fuerza repelente aumenta muy abruptamente y puede
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considerarse cualitativamente como una “pared rigida”, mientras que a distancias maés
b

grandes describe la fuerza de Van der Waals repelente de largo alcance.

Como Martin Miser escribe en [156], “Para contactos repulsivos,.., obviamente,
no hay radio de contacto finito con carga normal cero.. La punta rigida repelida
simplemente “flota” a (infinitamente) gran distancia sobre un multiple elastico no
deformado...”. Considerando esta afirmacion, absolutamente correcta, mas de cerca, se
encuentra que es correcto que las fuerzas repelentes de van der Waals mantendran las
superficies a “gran distancia infinita”, lo que fisicamente significa a una gran distancia.
Sin embargo, desde el punto de vista macroscopico, esta distancia “muy grande” puede
ser menor que cualquier otra longitud caracteristica del problema de contacto y, por lo

tanto, puede considerarse como nula.

4.3 Analisis CFD de los struts
4.3.1 Dominio del fluido y condiciones iniciales

El modelo geométrico usado para las simulaciones en estado estacionario consiste
en un tubo recto (y rigido) con una longitud Ly = 5mm y un didmetro D = 3 mm. Sin
embargo, dado que el fluido se comporta conforme a un modelo axisimétrico se analiz6
solo la parte superior desde el eje axial tal como se muestra en la Figura 37. De tal manera

que, se consider6 un analisis con un radio de 1.5 mm.

Los efectos de la elasticidad en el vaso son pequenos, por lo que la suposicion de

flujo de tubo rigido es razonable.
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Flujo sanguineo

=

DOMINIO DEL FLUIDO

Eje axial

Figura 37. Modelo idealizado de una arteria coronaria.

El andlisis consiste en estudiar tres situaciones distintas con una geometria de la
seccion transversal de los struts de tipo eliptica, la cual contard con una relacion de

aspecto variable como se muestra en la Figura 38 de acuerdo con la ecuacién (83).

dméx

e N
Bl Ll

Figura 38. Definicién de relacién de aspecto del strut.

dmin

=kq (83)

dméx

La condicién de frontera de entrada consistié en un perfil de velocidad parabdlico

con una velocidad media V = 0.38 m/s que corresponde a la velocidad méaxima del flujo
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sanguineo coronario diastélico. El perfil de velocidad parabdlico esta descrito en la

ecuacién (84).
u(r) = 2V l1 —~ (Z—r)zl (84)

donde V es la velocidad promedio y 7 es la coordenada radial en el vaso sanguineo. Como
condiciones de frontera a la salida se especific6 un valor constante para la presion y se
especificO una derivada normal cero para la velocidad. La condicién antideslizante se
aplicé a todas las superficies solidas y se aplicé una condicion de simetria a la linea central

del vaso sanguineo.

La viscosidad dindmica y la densidad de la sangre utilizada para las simulaciones
numéricas fueron 0.00304 kg/m-s [159] y 1060 kg/m> [160], respectivamente. Las
arterias coronarias se caracterizan por altas velocidades de flujo sanguineo y didametros
de luz de tamano mediano que producen esfuerzos cortantes relativamente altos que
inhiben la agregacion de componentes sanguineos, lo cual es un fenémeno comin a
velocidades de corte mas bajas. Esta caracteristica del flujo arterial coronario hace que el
modelado de la sangre como fluido newtoniano sea una aproximacién adecuada [161], ya
que los efectos no newtonianos son observados principalmente en vasos sanguineos mas
pequenos que las arterias coronarias. De manera que en dichos vasos pequenos las
interacciones entre células no son despreciables y el tamano de las células es del orden del

diametro de los vasos. La suposicion de flujo newtoniano puede afectar las dimensiones
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computadas de las zonas de recirculacion, las cuales se caracterizan por un lento

movimiento de células [162].

Las condiciones del flujo son limitadas a un tinico punto en el tiempo, dentro de

un ciclo cardiaco inestable, el cual coincide con la maxima velocidad del flujo durante la

didstole y produce un nimero de Reynolds de aproximadamente 400, el cudl es el ntimero

de Reynolds pico para dicho ciclo cardiaco.

La simulacién del flujo sanguineo a través de un strut se realizé en Ansys Fluent

con las siguientes consideraciones:

= El flujo de entrada se considera completamente desarrollado con un perfil parabélico

tal como se muestra en la ecuacion (84). Dicho comportamiento del fluido se

programé en cédigo C (Figura 39) para luego ser introducido en Fluent.

03 =1 oy LN oW Ld B

o

10
11
12
13
14
15
16
17
18
19
20

#include "udf.h"

DEFINE PROFILE (x velocity, thread, i)
=g

real x[ND ND];

real L,VX,¥;

face t f;
L=0.0015;
Vx=0.76;

begin f loop(f, thread)

F CENTRCID (X, f, thread);
y=x[11;
F _PROFILE (f, thread, 1)=vx* (1-(y*y)/ (L*L));
-1
end f loop(f,thread)
b

Figura 39. Cddigo que describe el flujo sanguineo completamente desarrollado.
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Las relaciones de aspecto que se analizaron se enlistan en la Tabla 25.

Tag

Dimension del strut

Relacién de aspecto del strut

d .

Geometria 1 k,=5
Amar = 0.65 mm
dpmin = 013 mm

Geometria 2 k,=3
dmax = 0.39 mm
dpmn = 013 mm

Geometria 3 ke =2

Tabla 25. Relacién de aspecto de los struts.

*» En la Figura 40 se presenta el arreglo de las condiciones de frontera utilizadas en

cada una de las simulaciones.

Volumen de control

B Flujo de entrada completamente desarrollado

E  Pared mévil (Vipar—x)

B Flujo de salida

Figura 40. Condiciones de frontera para las simulaciones en Ansys Fluent.
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4.3.2 Resultados de Geometria 1

Contorno de velocidad
0.7639

0.5093

0.2548

i

0.0000
[ms™1]

Contorno de velocidad

0.7563
0.7165
0.6767
0.6368
0.5970
05572
05174
0.4776
04378
0.3980

[ 601 apaz (m)
1

0.0005 0.0015

Figura 41. Perfil de velocidad de entrada.

0.3582

0.3184
0.2786
0.2388
0.1990
0.1592
0.1194
0.0796
0.0398
0.0000

[m s*-1]

Figura 42. Contorno de velocidad del flujo sanguineo y distribucion de las lineas de corriente.

Contorno de velocidad

0.7563
0.7165
0.6767
0.6368
0.5970
0.5572

[ 0001 0002 (m)
- —

0.0005 00015

Posibles zonas de recirculacién

{ l

Figura 43. Lineas de corriente en el strut.

ANSYS

R19.2

ANSYS

R19.2

h

ANSYS
R1922
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4.3.3 Resultados de Geometria 2

Contorno de velocidad
0.7625

ANSYS

R19.2

0.5719

0.3813

0.1906

0.0000

[m s™-1] | e

0 0001 0.002 (m)
10,0005 0.0015

Figura 14. Perfil de velocidad de entrada.

ANSYS

R19.2
Contorno de velocidad
0.7394
0.6932
0.6470
. 0.6008
- 0.5546
0.5083
0.4621
0.4158
0.3697
0.3235
0.2773
0.2311
0.1849
0.1386
0.0924
0.0462
0.0000

[m s*-1] I .

o 0001 0.002 (m)
1

0.0005 0.0015

Figura 15. Contorno de velocidad del flujo sanguineo y distribucién de las lineas de corriente.

ANSYS

R19.2

Contorno de velocidad Posibles zonas de recirculacién

0.7394
06932
0.6470
0.6008

Figura 16. Lineas de corriente en el strut.
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4.3.4 Resultados de Geometria 3

Contorno de velocidad
0.7617

ANSYS

R19.2

0.5713

0.3809

0.1904

i

0.0000

[ms*1] | 3

o 0001 0002 g}
ooz

0.0005 00015

Figura 17. Perfil de velocidad de entrada.

ANSYS
R192
Contorno de velocidad

0.7386
0.6925
06463
0.6001
0.5540
0.5078
0.4617
0.4155
0.3693
0.3232
0.2770
0.2308
0.1847
0.1385
0.0923
0.0462
0.0000

[ms*-1] | 3

0 0001 0002 (m)
1

0.0005 00015

Figura 18. Contorno de velocidad del flujo sanguineo y distribucién de las lineas de corriente.

ANSYS
R19.2
Contorno de velocidad
3;::: Posibles zonas de recirculacién

0.6463
0.6001
. 05540
0.5078

Figura 19. Lineas de corriente en el strut.
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4.3.5 Discusion sobre los resultados con los diferentes tipos de

geometria

Las simulaciones realizadas demostraron que a medida que la relacion de aspecto
se hace més grande (cuando d, es mayor) las posibles zonas de recirculacion en los
struts también disminuyen. Lo anterior es abordado a detalle en el estudio de Jiménez y
Davies [54] considerando distintos tipos de geometrias. La hidrodinamica de la geometria
eliptica también ha sido ampliamente estudiada en la mecénica de fluidos mediante
analisis de flujo potencial. Por lo tanto, lo anterior sugiere la aplicaciéon de struts con
perfiles elipticos con una relaciéon de aspecto a consideracion del analisis de resistencia y

la manufacturabilidad del dispositivo.

4.3.5.1 Discusion para la verificacion de los resultados

Para el flujo laminar estacionario de un fluido viscoso, newtoniano, incompresible
y sin efectos de superficie libre, las ecuaciones de movimiento son la ecuacién de

continuidad:

(85)

<
<l
Il
o

y la ecuacion de Navier-Stokes:

R H
(V-V)V = -5 VP vV2V (86)
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En realidad, la ecuacién (85) es una ecuaciéon de conservacién de masa, mientras
que la ecuacion (86) es una ecuacién de transporte que representa el transporte de
cantidad de movimiento lineal en el dominio computacional. De esta manera, las
simulaciones anteriores se desarrollaron considerando una minima desviacion de la

solucién numérica de las ecuaciones (85) y (86), hasta llegar a su convergencia.

4.4 Analisis de resistencia mecanica del stent
4.4.1 Propuesta de disenio del stent intracoronario

La propuesta de diseno del stent intracoronario se baso en las opciones que existen
actualmente en el mercado. Puesto que el objetivo principal radica en la disminucién (o
eliminacién) de la reestenosis provocada por el aumento de placa de colesterol en los
struts, se omiten ciertos criterios de analisis como esfuerzos por friccién (contacto) en la
pared arterial, proliferaciéon neointimal en los struts y cualquier otro criterio clinico
disponible en la literatura. En consecuencia, se desarroll6 un stent con una longitud total
en estado contraido de L = 10 mm, un didmetro externo D, = 1.98 mm y un espesor de

struts de t = 0.04 mm. El diseno CAD se presenta en la Figura 45.

Figura 45. Propuesta, CAD del diseiio del stent intracoronario.
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4.4.2 Discretizacién del modelo para el analisis

La discretizacion del modelo comienza con la descripcion de la fenomenologia
involucrada en el funcionamiento del stent, para el cual se requiere realizar el analisis de
resistencia mecéanica. Dicha fenomenologia involucra variables que pueden ser descartadas
con el proposito de “aligerar” el calculo que se realiza mediante Analisis por Elementos
Finitos (FEA, por sus siglas en inglés). Para dicho andlisis, se tienen las geometrias de
los cuerpos involucrados (Figura 46) y el diagrama de flujo que determina el proceso del

analisis se muestra en la Figura 47.

Globo

Stent intracoronario

Placa aterosclerdtica

Arteria

OOOO

Figura 46. Esquema de los elementos considerados para el andlisis por elementos finitos de

resistencia mecanica del stent.
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Proceso del anilisis numérico ideal para esta investigacion

» Globo sin expandir y stent en estado contraido
« Perfil de placa arterial axisimétrico

Etapa 1 « Hay contacto entre el globo v el stent considerado desde el inicio del andlisis

« El globo comienza a expandirse
e Se desarrollan esfuerzos en el stent debido a su expansion

Etapa 2 » Hay contacto entre el globo y el stent

« [l stent continia expandiéndose hasta llegar al didanetro de trabajo, mientras
hace contacto con la pared de la placa arterial

« La placa arterial esta unida a la arteria, por lo tanto existe una mayor respuesta
Etapa 3 combinada a mayores deformaciones

« El globo se contrae de manera que deja de hacer contacto con el stent y éste
ultimo soporta, por si solo, las cargas definidas por la arteria v la placa arterial
Etapa 4

Resultados del problema

Figura 47. Diagrama de flujo del proceso completo para el andlisis numérico para la presente investigacion

en términos de resistencia mecdnica.

Sin embargo, debido al principio de superposicion, se realizé la descomposicion del
problema en dos sub-problemas mas sencillos. Dicha descomposicion se realizé de la
siguiente manera, de acuerdo con el dr. J.M. Rodriguez Lelis": segtin la Figura 25,
conocemos que los esfuerzos en la arteria y en la porcion de placa aterosclerdtica aumentan
de forma no lineal a medida que la deformacién también aumenta. Entonces, de esta

forma, también sabemos que el stent debe estar disenado para soportar las cargas

' J.M. Rodriguez Lelis [Comunicacién personal]. 28 de septiembre de 2021
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maximas provocadas por la arteria y la placa aterosclerdtica, es decir, tenemos que

conocer dicho valor maximo de presioén sobre el stent que otorga la placa aterosclerdtica

y la arteria cuando dicho stent se expande a su diametro de trabajo.

Los dos sub-problemas que surgieron de la descomposicion de la Figura 47 se

retrata en la Figura 48, a manera de diagrama de flujo paralelo. Sin embargo, el diagrama

de flujo de la derecha depende completamente de la izquierda para dar inicio con el valor

de la presion generada por la placa y la arteria sobre el stent. Los resultados de las

simulaciones se presentan en la siguiente seccion.

Proceso del analisis numérico dividido en sub-problemas

para esta investigacion
Sub-problema 1

« Glono sin expandir

« Stent en estado contraido

« Perfil de placa arcerial
stinétrico

* Hay contacto entre el globo y
el stent considerado desde el

inicio del andlisis

Etapa 1 Etapa 1

« El globo comienza a
expandirse
e Se desarrollan esfuerzos en el
stent debido a su expansion
« Hay concacto entre el globo v
el stent
» Resulrado onjerivo: presion de
Etapa 2 la arteria y placa sobre el srent Etapa 2

Sub-problema 2

« Bl stent se expande hasta
llegar al diawerro de trabajo,
wientras hace coutacto con la
pared de la placa arcerial

« La placa arterial esta unida a
la arteria, por lo tauto existe
una mWAayor respuesta
combinada a mayores
deformaciones

e Se desprecia el efecto de
conrraccion del glono, sélo nos
interesa el stent en estado
expandido

« El globo se contrae y el stent
altimo soporea, por si solo, las
cargas definidas por la arceria y
la placa arterial

Resultados (fase 1) Resultados (finales)

Figura 48. Diagrama de flujo del proceso completo para el andlisis numérico para la presente investigaciéon en

términos de resistencia mecanica.
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4.4.3 Resultados de la simulacién del sub-problema 1

Como se vi6 anteriormente, la simulacién stent/placa-arteria (sub-problema 1)
tiene como finalidad calcular la presion maxima ejercida sobre el stent como producto de
la respuesta no lineal de la placa aterosclerética y la arteria a medida que se va
deformando en el proceso de expansion del lumen. Sin embargo, existen diversos

parametros que tomaremos en cuenta a continuacion.

Para este sub-problema se utiliz6 una malla tal cual se aprecia en la Figura 49,
con elementos solidos hexaédricos (a excepcion del stent, representado como una
superficie uniforme para la cual se utilizaron elementos tipo shell). El tamano de los
elementos de la arteria se fijo en 0.2 mm, dado que los mismos no cuentan con una
interaccién de contacto significativa con el stent (superficie). La variacién del tamano de

los elementos utilizados se presenta en la Tabla 26.

0.000 3.000 6.000 (mm) X
L EEEEE. S
1.500 4.500

Figura 49. Representacion del mallado para cada uno de los elementos.
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Ntimero de . Placa :
estudio Stent (superficie) aterosclerdtica Arteria
1 0.6 mm 0.6 mm 0.2 mm
2 0.5mm 0.5mm 0.2 mm
3 0.4 mm 0.4 mm 0.2 mm
4 0.3mm 0.3mm 0.2mm
) 0.28 mm 0.28 mm 0.2 mm
6 0.25 mm 0.25 mm 0.2mm
7 0.22 mm 0.22 mm 0.2 mm
8 0.2mm 0.2mm 0.2mm
9 0.18 mm 0.18 mm 0.2 mm
10 0.15mm 0.15mm 0.2 mm
11 0.12 mm 0.12 mm 0.2 mm
12 0.1 mm 0.1 mm 0.2mm
13 0.08 mm 0.08 mm 0.2 mm
14 0.06 mm 0.06 mm 0.2mm
15 0.04 mm 0.04 mm 0.2 mm

Tabla 26. Tamaiio de los elementos utilizados para cada estudio con el fin de calcular la convergencia de la fuerza de
reaccion (fuerza de presion ejercida sobre la superficie del stent).

Convergencia de la fuerza de reaccion

Fuerza dereacciéon [N]  ----- Fuerza de reaccién real [N] —e—Error [%]
0.7
34.00%
0.65
29.00%
0.6
24.00%
Fuerzade 055 ’
reaccion Error
19.00%
[N] 05 %l
0.45 14.00%
0.4 9.00%
0.35 4.00%

-1.00%

0.3
1 2 3 4 5 6 7 8 9 10 11 12 13 14 15

Numero del estudio

Figura 50. Gréfica de convergencia de la fuerza de reaccién (presion ejercida sobre la superficie del stent) y

porcentaje de error segtin el valor real calculado.
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De acuerdo con la Figura 50, el valor real de la fuerza de reaccién se presenta en
la expresion (87) calculado para elementos con tamano de 0.1 mm, lo anterior con el fin

de agilizar las simulaciones numéricas.

F, = 0.63378 N (87)

Ahora bien, con el apoyo del software CAD (SolidWorks) se puede calcular

facilmente el area de la superficie exterior del stent, presentada en la expresion (88).

Agtens = 31.6773 mm? (88)

Por lo tanto, la presion maxima generada por la arteria en conjunto con la placa
aterosclerdtica sobre la superficie externa del stent, se presenta en la expresion (89). Dicha
presion se calculdé como la carga maxima que deberd soportar el stent una vez que llegue

a su diametro de trabajo.

Prax = 20.0074 kPa (89)

Figura 51. Diagrama de la presién (flechas blancas) ejercida por la arteria y por la placa aterosclerdtica sobre la
superficie externa del stent. Dicha presion se considera uniforme sobre toda la superficie de dicho stent.
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4.4.4 Resultados de la simulacién del sub-problema 2

Inicialmente la simulacién final del stent (sub-problema 2) se consideré como en
la Figura 52, teniendo en cuenta todo el conjunto de struts més toda la superficie del
globo en contacto con el stent. Sin embargo, con esta configuracion se encontrd que era
necesario contar con una capacidad de simulacion robusta y a su vez el tiempo de célculo
era extenso en comparaciéon al sub-problema 1. Por lo tanto, se opté por reducir la
simulacién de la siguiente manera: Se omitio la geometria total del stent, considerando
que los puntos criticos ocurren a los extremos del mismo en donde se tiene menos material
y la configuracion también los hace mas débiles. De igual manera, se analizé s6lo una
celda (compuesta por varios struts) que conforman el stent completo, ya que se trata de
un problema axisimétrico con patrones repetidos. Al final, la configuraciéon analizada se

presenta en la Figura 53.

0.000 2,000 4.000 (mm)

Figura 52. Propuesta de simulacién inicial en donde se requeria un extenso tiempo de calculo.

125




Capitulo 4. Diseno de un nuevo stent de minima adhesion a ¢c-HDL y ¢-LDL

0.000 0.500 1.000 {mm)

0.250 0.750

Figura 53. Patrén de celda (struts) considerado para la simulacién del sub-problema 2.

Una vez definida la geometria se procedi6 a seleccionar las condiciones de frontera,
las cuales no fueron mas que soportes simples (de tipo rodillo) para cada una de las

conexiones del stent, y una expansién de 1.5 mm para el globo (considerando r = 1.5mm).

Nli;lzzode Stent Globo
1 0.1 mm 0.1 mm
2 0.09 mm 0.09 mm
3 0.08 mm 0.08 mm
4 0.07 mm 0.07 mm
5 0.06 mm 0.06 mm
6 0.05mm 0.05mm
7 0.04 mm 0.04 mm
8 0.03 mm 0.03mm
9 0.025mm 0.03 mm
10 0.02 mm 0.03 mm
11 0.015 mm 0.03 mm
12 0.01 mm 0.03 mm
13 0.009 mm 0.03 mm
14 0.007 mm 0.03mm
15 0.005 mm 0.03mm

Tabla 27. Tamaifio de los elementos utilizados para cada estudio con el fin de calcular la convergencia del
esfuerzo de Von Mises maximo en el stent.
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En la Tabla 27, se presenta la variacion utilizada del tamano de malla similar al
de la Tabla 26. Dicha variacién, tiene como objetivo calcular la convergencia contra el
esfuerzo maximo residual de Von Mises en el stent debido a su expansion. Por iltimo, se
consider6 también el dato de la presion maxima generada por la configuracion

arteria/placa de la ecuacion (89).

De acuerdo con la Figura 54, el valor del esfuerzo de Von Mises residual se presenta
en la ecuaciéon (90), lo que corresponde a un 80.52% mas que el esfuerzo de fluencia y un
89.61% del esfuerzo ultimo del material (acero inoxidable 316L). Esto quiere decir que el
factor de seguridad, respecto al esfuerzo tltimo, es suficiente para el trabajo 6ptimo del

stent a carga maxima (F; = 1.116).

Convergencia del esfuerzo de Von Mises residual

Esfuerzo Von Mises = ----- Esfuerzo Von Mises real —=&— Error

550 45%

40%

500 35%
0,

450 30%

25%

Esfuerzo Error
0,
[MPa] 400 20% [%]

15%
350 10%
5%

0%

300

250 -5%
1 2 3 4 5 6 7 8 9 10 11 12 13 14 15

Nuimero del estudio

Figura 54. Grafica de convergencia del esfuerzo de Von Mises residual y el porcentaje de error

segun el valor real calculado.

Ovm-resiaual = 200.0301 MPa (90)

127




Capitulo 4. Diseno de un nuevo stent de minima adhesiéon a ¢c-HDL y ¢-LDL

En la Figura 55 se puede apreciar el resultado de la celda analizada, en donde se
puede apreciar una elevacion del esfuerzo en un strut a causa de la deflexién. Dicha
elevacion puede ser eliminada con cambios en su geometria. Sin embargo, esos cambios

se encuentran fuera de los objetivos de esta investigacion.

0,000 0500 1,000 (mm) ZA\ X
[ SE—  S—

0250 0.750

Figura 55. Resultados de deformacion total para la celda analizada.

Por dltimo, el porcentaje de retracciéon radial se define como el estado final,
después de la expansién por globo, del stent una vez que esta sujeto a su deformaciéon
plastica méxima, mas la carga maxima desarrollada por la arteria y la placa
aterosclerdtica sobre la superficie de dicho stent. En esta investigacion, el porcentaje de
retraccion radial se expresa en la Tabla 28 junto con otros datos encontrados en la
literatura de Wu Wei [163], Pan Xiaolin et al. [164], K. Shankaran et al. [165] y F.
Auricchio et al. [166], quienes también analizaron experimental y numéricamente este
fenémeno. En dichos datos se puede apreciar una notable similitud de los resultados

obtenidos en esta investigacion, inclusive comparados con datos experimentales.

Estudio Retraccién radial [%)]
Wu Wei (resultado experimental) [163] 5.65 % 0.09
Pan Xiaolin et al. [164] 5.66
K. Shankaran et al. [165] 7.15
F. Auricchio et al. [166] 4.12
Este estudio 5.54

Tabla 28. Resultado de la retraccién radial [%] de este estudio en comparacién con la literatura.
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Conclusiones

Conclusiones

La presente investigacion obtuvo resultados no esperados como parte del desarrollo
de una hipétesis preliminar. En sus inicios se esperaba reducir la adhesién de colesterol
HDL y LDL a porcentajes minimos haciendo uso de variables como el material de
recubrimiento, la geometria de los struts y la velocidad del flujo sanguineo. Sin embargo,
solo la primera variable resulto suficiente para el cumplimiento del objetivo, incluso al
grado de no sélo reducir la adhesion sino de encontrar un estado repulsivo entre las

moléculas de colesterol y los nanotubos de carbono como recubrimiento.

Si bien el objetivo de la investigacion fue cubierto, se sientan las bases para realizar
mas analisis exhaustivos en interacciones intermoleculares, ya que los analisis actuales
que involucran pruebas de adhesiéon por gota sésil sin considerar las constantes de
Hamaker de los materiales, pueden inducir altos porcentajes de error con una variabilidad
muy pequena de los dngulos de contacto. De esta manera, este estudio antepone las bases
de un nuevo desarrollo de analisis de contacto en donde la mayor cantidad de variables
son consideradas y se deja a un lado el estudio a priori de las teorias JKR y DMT tal

como se ha manejado en la actualidad.
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Trabajo futuro

Trabajo tuturo

Como parte del trabajo posterior derivado de la presente investigacion se

consideran los siguientes puntos:

Realizar mas andlisis por elementos finitos para evaluar los fenémenos de contacto
entre la superficie del stent y la arteria. Lo anterior para evitar la proliferacion
neointimal a causa de lesiones en los tejidos.

Se propone la investigacion de la aplicaciéon de un globo comercial para el uso del
stent o, en su defecto, desarrollar uno nuevo bajo los criterios pertinentes.

Existe la posibilidad de realizar pruebas en laboratorio para valorar el correcto
funcionamiento del stent.

Una vez que todas las variables aplicadas tanto al correcto funcionamiento del
stent como a su manipulaciéon médica, puede ser considerada la aplicacién de dicho

dispositivo en un ser humano para su valoracién experimental.
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