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Resumen

El abordaje terapéutico de la placa ateroesclerética ha sido visualizado desde
multiples angulos, que incluyen desde el manejo con farmacos hasta la implantacién
de dispositivos médicos como stents. Recientemente, varios informes de casos
meédicos mostraron que los stents pueden reincidir nuevamente en la formacion de
una nueva obstruccion, patologia denominada reestenosis. Una alternativa actual a
esta problemética son stents con recubrimientos liberadores de farmacos. Sin
embargo, las investigaciones son limitadas sobre el comportamiento mecéanico de
estos dispositivos recubiertos. El presente trabajo busca analizar el comportamiento
y entender los efectos entre la interaccion de un recubrimiento para stent fabricado
en poli vinil alcohol (PVOH) sin la presencia y con la presencia de nanotubos de
carbono (NTC) con porcentajes de 0.1, 0.2 y 0.3% (Wt) y la hemodinamica local,
mediante un estudio experimental y computacional. Las pruebas experimentales
buscan caracterizar el moédulo de Young mediante ensayos de traccion uniaxial
basadas en la norma ASTM D638. El estudio computacional es basado en un
modelo Fluido-Estructura (FSI) en una via y con un esquema de solucién
particionado utilizando el método de elementos finitos. Los resultados han mostrado
que el recubrimiento de PVOH reforzado con nanotubos de carbono (0.1, 0.2, y
0.3% en peso de NTC) presenta pequefias variaciones tanto en la rigidez del
material como en los patrones de flujo locales, favoreciendo su posible uso en
recubrimientos para stents. En conclusion, predecir el comportamiento mecanico y
los patrones de flujo locales de estos dispositivos, pueden proporcionar elementos

de criterio que permitan el mejoramiento del disefio de un recubrimiento para stent.



Abstract

The therapeutic approach of the atherosclerotic plaque has been studied from
multiple perspectives that include from the handling with drugs to the implantation of
medical devices like stents. Recently, several medical case reports showed that
stents may recur again in the formation of a new obstruction, a condition called
restenosis. A current alternative to this problem are stents with drug-releasing
coatings. However, investigations are limited on the mechanical behavior of these
coated devices. The aim of this work is to analyze the behavior and understand the
effects between the interaction of a coating for stents manufactured in PVOH without
the presence and presence of carbon nanotubes with percentages of NTC at 0.1,
0.2 and 0.3% (Wt) and the hemodynamics, through an experimental and
computational study. Experimental testing seeks to characterize the Young's
modulus by uniaxial tensile tests based on ASTM D638. The computational study is
based on a Fluid-Structure (FSI) model in one way and with a partitioned solution
scheme using the finite element method. The results showed that the PVOH coating
reinforced with carbon nanotubes (0.1, 0.2, and 0.3% by weight of NTC) shows small
variations in both the stiffness of the material and the local flow patterns, favoring its
possible use in coatings for stents. In conclusion, predicting the mechanical behavior
and local flow patterns of these devices may provide criteria elements that allow the

improvement of the design of a stent coating.



TABLA DE CONTENIDO

1.1 INEOAUCCION ...t e e e 15
1.2  planteamiento del problema ... 17
1.3 OBJIETIVOS ...t s 18
1.3.1 GENEIAL...c oo 18
1.3.2 ESPECITICOS .oeiiieiiiiiieiee et 18
1.4 JustificaciOn Y @lCANCE ...........eeiiiiiieiiiiiiiieieee e 19
2 MARCO TEORICO ... 23
2.1 ALEIOSCIEIOSIS ... 23
2.2 CONCEPTOS BASICOS DE MECANICA DE FLUIDOS...........cccc...... 24
2.2.1 Fuerzas ejercidas sobre un fluido ..............ccoeeeiiiiiiiiiii e, 24
2.2.2 ESTUEIZOS NOIMAIES. ... .. 24
2.2.3 Deformacion lNEal .............uviiiiiiiiiii e 25
2.2.4 ESUEIZOS COMaNtES ......ccovvviiiiiiiiiiiiiiiiieeeeeeeeeeeeeeeeeee et 26
2.3  CONDICIONES DE FLUJO ....coiiiiiiiiiiiiiie e 28
2.3.1 Flujo Estacionario — Ley de Poiseuille ..........cccccccvvviiiiiiiiiiiiiiiiiiniiinnnn. 28
2.3.2  FIUJO TraNSITONIO.....cceiiiiiiiiiiiiiiiiiieeeeeeeeeeeeeee ettt 29
2.3.3  FIUJO OSCIALONIO. .....ceiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiieeceeeeeeeeeeeeeeeee e 29
2.3.4 Caida de presion en flujos a través de conductos..........ccevvvvvveveeeennen. 31
2.3.5 Flujo Laminar y turbulento .............ooiiiiiiiiiii e 31
2.4 ECUACIONES DE NAVIER STOKES ......cooiiiiiiiiiiiiiiiie e 32
2.5 MODELOS CONSTITUTIVOS DE LA SANGRE ......cccoovvviiiiiiiiiiinnn 35
2.6 MODELO DE PARED YEOH.......ccovtiiiiiiii e 36



2.7 POLYVINYL ALCOHOL (PVOH) Y DESCRIPCION DE LOS

NANOTUBOS DE CARBONO (NTC) ..ceiuiiiiiiieeiiieeiieeeeeeeeeeeeeeeeeeseeseeseenneees 37
2.8  DINAMICA DE FLUIDOS COMPUTACIONAL (CFD) ......c.ccveure.... 38
2.8.1 Generacion de Malla ...........cccoooviriiiiiiiiiii 39
2.8.2 Interaccion Fluido-Estructura (FSI)..........veiiiiiiiiiiiiiieeeeeeeeee, 43
3 ESTADO DEL ARTE ..o e 47
3.1 ESTUDIOS COMPUTACIONALES FLUIDO-ESTRUCTURA......... 48

3.2 ESTUDIOS COMPUTACIONALES EN STENTS Y STENTS
RECUBIERTOS ... et 49

3.3 ESTUDIOS EXPERIMENTALES DEL POLIMERO (POLYVINYL
ALCOHOL): FABRICACION, REFUERZO CON NANOTUBOS Y
PRUEBAS MECANICAS ...ttt e e, 52

4 Fabricacion y caracterizacidon mecanica de un recubrimiento

polimérico reforzado con nanotubos de carbono (NTC) y su

potencial aplicacion en StentS...........ccceiiiieieiiiiieiiii e 56
4.1  RESUMEN ..ottt aaaaaa 56
4.2 INTRODUGCCION ..ottt 57
4.3 MATERIALES Y METODOS .....cooiiiiiiiiiei e 58
4.3.1 Preparacion de [a SOIUCION ..........ccooiiiiiiiiiiiiiiie e 58
4.3.2 Fabricacion del molde y preparacion de las muestras.............ccccuvveee. 59
4.3.3 Prueba MECANICA.........cooiiiiiiiiiiiie e 60
4.3.4 Modelo del material ...............uuuuuiiiiiiiiiiiii e 60
4.4  RESULTADOS.... .ot 61
4.4.1 Obtencidn de las probetas..........coovvuiiiiiiii e 61
v N =3 ¢ ST \V o I 0 [0 1 = Lo ol (o] [N 62



4.4.3 Coeficientes del material ..........oooeeneiee e, 64
4.4.4 ANAISIS EStadiStiCO. . .., 65
4.5 DISCUSION DE RESULTADOS ...oooiieeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeetieeeeeaaaad 67

5 Estudio fluido-estructura de un recubrimiento polimérico

reforzado con nanotubos de carbono (NTC) y su potencial

aplicacion €N STENTS. ....uii i e 70
5.1  INTRODUCCION .....ceotiiititiietetisietere sttt saene e 70
5.2 METODOS ... 72
O R € T=To 0 0= 1 - 72
5.3 MATERIALES Y MODELOS CONSTITUTIVOS ......coooviiiviineeeenn, 73

5.4 ECUACIONES GOBERNANTES Y CONDICIONES DE FRONTERA

74
S0 I V1o [ 74
5.4.2 ESITUCKUIAL ...ttt 76
5.5 MALLA e 77
56 CARGAS Y RESTRICCIONES........coiiiiiieeiei e 79
5.7 RESULTADOS Y DISCUSIONES ..ot 80
5.7.1 Comportamiento estructural recubrimiento-stent................ccccevvvvvnnnnn. 80
5.7.2 Comportamiento hemodinamico local ..............cccccevvviiiiiiie e, 83

5.7.3 Mapeo de los perfiles de esfuerzo cortante en la superficie del

recubrimiento Sin'y CON NANOIEfUBIZO .........ccovvvviviiiiiie e 89
6 CONCLUSIONES Y TRABAJO FUTURO........ccciiiiiiiiiees 94
6.1  CONCLUSIONES ......ooiiiiiiiiiaiiiiii e 94
6.2 TRABAJO DE FUTURO ....oooiiiiiii, 95



GLOSARIO

ANGIOPLASTIA: tratamiento quirdrgico consiste en ensanchar las arterias para
mejorar la circulacion de la sangre. Se utiliza un catéter con un globo, el cual es
insertado por la ingle y guiado con rayos X hasta la zona estrechada del vaso
sanguineo, el globo se infla y ensancha la arteria, rompiendo los depdsitos de grasa
gue se han incrustado en las paredes de la arteria y que han hecho que se estreche
(aunque esto no siempre es posible). Cuando se retira, el globo se desinfla y la

arteria queda limpia [14].

ATEROESCLEROSIS: La aterosclerosis es la acumulacién de depésitos adiposos
(depésitos grasos) llamados placa en el interior de las paredes de las arterias. A
medida que se acumula la placa en la arteria, ésta se estrecha gradualmente y
después se obstruye. Conforme mas y mas se estrecha una arteria, menos sangre
puede pasar. La aterosclerosis es la causa principal de un grupo de enfermedades

cardiovasculares, como las enfermedades del corazon y los vasos sanguineos [15].

ATEROGENESIS: Formacién de la placa ateromatosa (llenas de lipidos), en la
intima de la arteria, esto provoca la aterosclerosis [16].

COMORBILIDAD: La Organizacion Mundial de la Salud (OMS) define la
comorbilidad o diagnéstico dual como la coexistencia en el mismo individuo de un
trastorno inducido por el consumo de una sustancia psicoactiva y de un trastorno

psiquiatrico [17].

ENDOTELIO: El endotelio es un tejido que ha dejado de considerarse una simple
barrera que contiene al plasma y a las células de la sangre, que permite el
intercambio de nutrientes y desechos. Tiene una longitud de 50 micrémetros y un

ancho promedio de 10 micrometros [18].
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ENFERMADAD CARDIOVASCULAR: Las enfermedades cardiovasculares
constituyen un conjunto de entidades que afectan el corazén y los vasos
sanguineos. Cuando afecta los vasos sanguineos puede comprometer érganos
como el cerebro (enfermedad cerebrovascular), los miembros inferiores, los rifiones
y el corazon. Dentro de las enfermedades cardiovasculares las de mayor ocurrencia

son la enfermedad coronaria y la enfermedad cerebrovascular [19].

ESTENOSIS: término utilizado para denotar la constriccion o estrechamiento de un

orificio o conducto corporal [20].

ETIOLOGIA: La etiologia es el estudio de las causas de enfermedad [21].

HIPOPERFUSION: Disminucion del flujo sanguineo que pasa por un érgano [22].

LIPOPROTEINAS DE BAJA DENSIDAD (LDL): Las Lipoproteina de baja densidad
(LDL) es una lipoproteina que transporta el colesterol desde el higado al resto del
cuerpo, para que sea utilizado por distintas células. Debido a que LDL transporta el
colesterol a las arterias, un nivel alto de LDL esta asociado con la aterosclerosis
[23].

LUMEN: Referente al interior de un vaso, es decir, el espacio central de una arteria

o vena por el cual fluye la sangre. A menudo se denomina luz del vaso [24].

NANOTUBOS DE CARBONO (NTC): Los nanotubos de carbono (NTC) se
presentan de manera caracteristica como un cilindro formado por 40 atomos de
carbono, son al6tropos de este mismo material, como el diamante, el grafito o los
fulerenos. Existen diferentes tipos de NTC’s en funcion de las capas de grafito que
los forman, estos pueden ser nanotubos de carbono de pared sencilla (SWCNT’s)

y nanotubos de carbono de pared multiple (MWCNT’s) [1].
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PATOLOGIA: La patologia es el estudio de las enfermedades en su amplio sentido,
es decir, como procesos o estados anormales de causas conocidas o desconocidas
[25].

POLY-VINYL ALCOHOL.: El alcohol de polivinilo (PVOH, PVOH, o PVOHI), también
llamado polietenol o poli (alcohol vinilico), es un polimero sintético soluble en agua,
de férmula quimica general (C2H40)n. No debe confundirse con acetato de

polivinilo, un popular pegamento de madera [26].

RESTENOSIS INTRA-STENT: Reaparicion de un estrechamiento o estenosis tras
su correccién producida en la utilizacion del stent intracoronario (stent metalico)

como forma de revascularizacion percutanea [27].

STENT (DISPOSITIVO): Un stent intraluminal de la arteria coronaria es un tubo
pequefio de malla de metal que se expande en la arteria. Se coloca dentro de una
arteria coronaria después de una angioplastia con balén para prevenir un nuevo

cierre de dicha arteria [28].

TORACOTOMIA: La toracotomia es una cirugia para abrir la pared toracica. Con
esta cirugia, se puede acceder a los pulmones, el eséfago, la traquea, la aorta, el
corazén y el diafragma. Segun el lugar de la enfermedad, la toracotomia se puede
realizar del lado derecho o izquierdo del pecho. Algunas veces, se puede hacer una

toracotomia pequefia en la parte central del pecho [29].

TROMBO: EI trombo es un coagulo sanguineo que se forma en un vaso y
permanece alli. El trombo puede producirse en un vaso sanguineo y obstruir el flujo
sanguineo en ese lugar, impidiendo el suministro de oxigeno y flujo sanguineo a los
tejidos circundantes. Esto puede ocasionar un dafio, destruccion (infarto) e incluso

la muerte o necrosis de los tejidos que se encuentran en esa area [30].
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TROMBOSIS: La Trombosis es la formacion de una masa hematica solida dentro
de los vasos y una vez creada esta masa, durante su vida, la masa se llama trombo.
No hay que confundir la trombosis con la coagulacién de la sangre, ni el trombo con
los coagulos [31].

13



Abreviaturas

PVOH

NTC

SWNTC

MWNTC

CFD

FSI

MEF

WSS
Simbolos

R, -

u Kg/ms?

u m/s

P Kg/ms?

p Kg/m?

Q m¥/s

a -

W Hz

v m?/s

o MPa

r m

R m

NOMENCLATURA

Poly-Vinyl Alcohol

Nanotubos de Carbono

Nanotubos de carbono de Pared Simple
Nanotubos de pared Mdltiple

Dinamica de Fluidos Computacional
Interaccion Fluido Estructura

Método de Elementos Finitos

Esfuerzo Cortante de Pared

Numero de Reynolds

.s Viscosidad dinamica

Velocidad

Presion

Densidad

Caudal

Numero Womersley
Frecuencia angular
Viscosidad cinematica
Esfuerzo
Coordenada radial

Radio Interior del tubo
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CAPITULO 1

1.1 INTRODUCCION

La ateroesclerosis es una patologia que representa la etiologia mas comun dentro
de las enfermedades cardiovasculares, que conlleva a una disfuncion mecanica
arterial o a una reduccion del tamafio del lumen arterial a través de la formacion de
una placa y el engrosamiento de la pared. En el caso de una obstruccion parcial o
total del lumen, es necesario una intervencion para restablecer el flujo sanguineo
normal y evitar posibles complicaciones derivadas de la hipoperfusion [2]. Para
reducir o remover la estenosis, fueron introducidas técnicas como la angioplastia y

los stents para la reapertura de la zona de obstruccion arterial [3], [11].

Los stent son utilizados generalmente en las arterias coronarias, en la arteria aorta,
arterias carotidas, en la arteria femoral, en las vias urinarias y en los conductos
biliares, tales como: esofago, traguea o bronquios y colon. Comunmente son

clasificados segun el 6rgano o ducto donde son implementados [4].

Un stent es un cilindro formado por una delgada malla, usualmente metalica, que
es implantada en una arteria durante un procedimiento de angioplastia, que actua
como soporte para mantener el vaso permeable después de la remocion de la
estenosis. Terapéuticamente, la implantacién de un stent muestra multiples ventajas
comparada a otros tratamientos quirtrgicos, como el no requerir toracotomia y por
ello presentar menos complicaciones, lograr una recuperacion mas rapida del
paciente, y disminuir los costos de intervencion [2], [5]. Sin embargo, la implantacién
de un dispositivo no bioldgico, como un stent, causa una respuesta inflamatoria
local, ademéas de efectos mecanicos de estrés, que afectan el comportamiento
dinamico del flujo en la regidén cercana a la pared arterial, induciendo una compleja
interaccién entre la sangre, los componentes de la pared del vaso y la estructura del
dispositivo, lo que en ultima instancia da origen a los problemas frecuentemente

asociados al uso de este tipo de dispositivos, como son la trombosis, que
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normalmente se presenta dentro del primer mes después del implante del stent, y
la restenosis intra-stent, la cual afecta a un 20-40% de los pacientes a los que se
les realiza una angioplastia dentro de los 6 meses posteriores a la intervencion [12].

Desde la primera implantacion de stents en humanos, en 1986, muchas
modificaciones y mejoras han sido realizadas para hacer estos dispositivos mas
seguros y funcionales. Asi, por ejemplo, los stents mas usados en el momento son
recubiertos con diversos farmacos con el propésito de inhibir la formacion de
trombos, y evitar la proliferacion celular previniendo asi la aparicion de la restenosis;
sin embargo estos problemas no han podido ser completamente resueltos [6], [12]
puesto que la evidencia obtenida en estudios en animales y humanos sigue
apuntando a que estos polimeros persistentes pueden causar inflamacion continua
de la pared arterial y retraso en la cicatrizacibn vascular, procesos que
posteriormente pueden participar en el desencadenamiento de la trombosis en el
stent (TS) y la reestenosis tardia en el stent [7]. Los stent liberadores de farmacos
(SLF) de nueva generaciéon, con un recubrimiento de polimeros biodegradables,
aportan la atractiva combinacion de una liberacién controlada del farmaco junto con
una biodegradacion del polimero, que se convierte en monémeros inertes. Una vez
completada la biodegradacién, solamente persiste un stent metélico sin
recubrimiento (SMSR), con lo que se reduce el riesgo a largo plazo asociado a la
presencia de un polimero permanente [8]. Una extension de este concepto ha
llevado al desarrollo de nuevos SLF que carecen completamente de polimero o que
usan nuevos tipos de recubrimiento. Ademas, se han desarrollado armazones
metalicos (p. ej., de magnesio) y poliméricos bioabsorbibles, que inicialmente
salvaguardan la permeabilidad del vaso tratado y luego desaparecen [13]. Ademas,
si bien la técnica de colocacion de un stent farmacolégico no difiere
significativamente respecto a la técnica de implantacion de los stents
convencionales, su costo es en promedio tres veces mayor, lo que ha generado el

cuestionamiento sobre su costo-efectividad [12].
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Lo anterior, conlleva la necesidad de continuar en la basqueda de alternativas
terapéuticas que permitan sobreponer los problemas y limitaciones que aun se
presentan con el uso de los stents. En este sentido, en el presente proyecto se
propone un estudio computacional y experimental del uso de recubrimientos,
compuestos de PVOH y nanotubos carbono (NTC), como otra alternativa para el
tratamiento de estas patologias considerando sus propiedades mecanicas, [9] y

evaluando el comportamiento entre el dispositivo y la hemodinamica local.

1.2 PLANTEAMIENTO DEL PROBLEMA

Las enfermedades cardiovasculares son la principal causa de defuncion en todo el
mundo. Cada afio mueren mas personas por alguna de estas enfermedades que
por cualquier otra causa. Se calcula que en 2012 murieron 17,5 millones de
personas por enfermedades cardiovasculares, lo cual representa el 30% de las
defunciones registradas en el mundo. De esas defunciones, aproximadamente 7,4
millones se debieron a cardiopatias coronarias, y 6,7 millones a accidentes
cerebrovasculares. Las enfermedades cardiovasculares afectan en mucha mayor
medida a los paises de ingresos bajos y medios: mas del 80% de las defunciones
por esta causa se producen en esos paises y afectan casi por igual a hombres y
mujeres. De aqui a 2030, casi 23,6 millones de personas se predice que moriran
por alguna enfermedad cardiovascular, principalmente por -cardiopatias y
accidentes cerebrovasculares. Se prevé que estas enfermedades sigan siendo la
principal causa de muerte. En Colombia, para el afio 2005 y segun informacién del
Departamento Administrativo Nacional de Estadistica, la enfermedad cardiovascular
se ubico entre las primeras cinco causas de muerte y represento el 25% del total de

muertes en el pais [10].

Para el afio 2010, fue reportado que en Colombia el costo del tratamiento de la
enfermedad cardiovascular, por paciente, vari6 desde 2.5 hasta 8 millones de

pesos. En promedio, una cirugia cardiovascular sin complicaciones graves tiene un
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costo de 12 millones de pesos; cuando hay complicaciones y comorbilidades, los

costos pueden llegar a incrementarse significativamente.

1.3 OBJETIVOS

1.3.1 General

Analizar el comportamiento mecanico y hemodinamico de una membrana de

PVOH sin y con la presencia de nanotubos de carbono por medio de pruebas

experimentales y modelos computacionales para evaluar su posible aplicacion

en recubrimientos de stents.

1.3.2 Especificos

Identificar las caracteristicas geométricas, propiedades mecanicas,
ecuaciones gobernantes y condiciones fisiol6gicas en las que operara la

membrana.

Caracterizar el modulo de elasticidad, deformacién por traccién y el limite de
rotura de las membranas por medio de pruebas de traccion uniaxial basado
en la norma ASTM D638.

Analizar el comportamiento estructural de las membranas y la hemodinamica
local por medio de modelos computacionales fluido-estructura en una sola

via.
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1.4 JUSTIFICACION Y ALCANCE

La implantacion de dispositivos intravasculares tipo stent es uno de los
procedimientos mas frecuentes en el manejo intervencionista de las enfermedades
vasculares ateroescleroticas. La respuesta habitual del huésped a esta clase de
implantes incluye inflamacion, reaccion del sistema inmunolégico, y una eventual
reparacion tisular por medio de cicatrizacion. Por otro lado, algunas de las

complicaciones clinicas derivadas de los stents incluyen la trombosis y la restenosis.

Hasta hoy muchas modificaciones y mejoras han sido realizadas para hacer estos
dispositivos mas seguros y funcionales; sin embargo estos problemas no han podido
ser completamente resueltos [6], [12]. Lo anterior, conlleva la necesidad de
incentivar la basqueda de alternativas terapéuticas que permitan sobreponer los
problemas y limitaciones que aun se presentan con el uso de los stents. Una de
estas alternativas es canalizada en el grupo de Dinamica Cardiovascular hacia el
desarrollo de un procedimiento que permita dilatar el vaso sanguineo estenético sin
causar dafo, y simultaneamente permita transportar un agente terapéutico que al
ser liberado inhiba la adhesion excesiva de lipoproteinas a la pared endotelial y en

consecuencia evite el desarrollo subsiguiente de la placa ateroesclerotica.

En el presente trabajo de investigacion se realizara un analisis fluido-estructural
sobre el desarrollo de un procedimiento terapéutico para el tratamiento de la placa
ateroesclerotica, basado en la conformacion de un recubrimiento en el interior de la
pared de vasos sanguineos estenoéticos, empleando un recubrimiento o membrana
en poli vinil alcohol (PVOH) reforzado con nanotubos de carbono (NTC),
apoyandose en simulaciones estructurales y fluido dindmicas, usando las técnicas
CFD, y la verificacién y validacién de los resultados de las simulaciones mediante

resultados experimentales de la literatura y de modelos analiticos.

La importancia del desarrollo de este trabajo de investigacion para el area de las
Ciencias Médicas, en especial de la cardiologia, radica en la necesidad cada vez
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mas sentida de encontrar alternativas de tratamiento a una de las enfermedades
que mas afecta no solo a la poblacion colombiana, sino al &mbito mundial, como
son las enfermedades cardiovasculares. Esto, ademas de permitir una mejora en la
calidad de vida de los pacientes y una reduccion en los costos asociados al
tratamiento de este tipo de patologias, puede constituir a futuro un nuevo nicho de
desarrollo tecno-econdmico, ya que la aplicacion de la nanotecnologia en el area
médica, es una tecnologia no explorada en nuestro pais, o que representa un

enorme potencial el poder incursionar en este campo.
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CAPITULO 2

2 MARCO TEORICO

2.1 ATEROSCLEROSIS

La aterosclerosis consiste en un estrechamiento del lumen arterial (fendmeno
conocido como estenosis) por la formacion de una placa aterosclerética, formada
por tejido conjuntivo (tejido fibroso) y ateroma (agrupaciones de colesterol y otras
sustancias lipidicas) [1].

Uno de los procedimientos para restaurar el flujo sanguineo es la angioplastia
transluminal percutanea (ATP), es un procedimiento endovascular que consiste en
dilatar una arteria o vena estenética (estrecha) u ocluida con el fin de restaurar el
flujo sanguineo, tipicamente obstruido, mediante un balén y un stent (ver Figura 1) .
No obstante, segun reportes de la literatura [33][34], en los primeros seis meses
desde la intervencion puede producirse una nueva obstruccion del lumen
denominada reestenosis. Una opcion para mejorar la funcionalidad del stent sin

producir una nueva obstruccion, son los recubrimientos liberadores de farmacos.

Entre las alternativas para tratar el problema de la restenosis intra-stent (ISR) se
encuentra el uso de los stents farmacolégicos, que consisten en un stent que ha
sido revestido de una formulacion de medicamentos y materiales portadores,
usualmente polimeros, tales como: polietileno vinil acetato, poli (n-butil metacrilato)
y el copolimero poliestireno-b-isobutil-b-estireno. Mezclando el farmaco con los
materiales poliméricos, se forma una matriz farmaco-polimero que es aplicada sobre

la superficie del stent [2].

23



Arteria Seccion transversal

Flujo
sanguineo
incrementa

Cateteres

Placa
Stent estrechada
ensanchan

la arteria

Stent

cerrado Stent cerrado

Balon y cateter

Stent O

Arteria ensanchada

Stent

expandido Placa

. comprimida
Balon P

Figura 1. Placa aterosclerdtica, angioplastia transluminal percutanea y stent (tomado y modificado
de: scgvs.com, South Charlotte General and Vascular Surgery).

2.2 CONCEPTOS BASICOS DE MECANICA DE FLUIDOS

2.2.1 Fuerzas ejercidas sobre un fluido

Sobre un fluido pueden aplicarse de la forma general dos tipos de fuerzas:
Superficiales: cuando se aplican directamente sobre la frontera del fluido, como
son la fuerza de compresién y las fuerzas cortantes.

De campo: cuando se aplican de forma distribuida sobre el volumen del fluido, sin
contacto directo, como son las fuerzas gravitacionales y electromagnéticas [3].

Las fuerzas superficiales acttan, al igual que un sélido, sobre un area especifica del
fluido, generando los esfuerzos, que también se clasifican segun la direccion de la

aplicacion de la fuerza en: normales y cortantes.

2.2.2 Esfuerzos Normales

Son generados por la componente perpendicular de la fuerza (F,,) aplicada sobre

un area del fluido de seccion (4).
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Fn

O-n:A

(Ec. 1)

La reaccion del fluido a este esfuerzo normal (g,,) se denomina presion en mecanica
de fluidos. Cuando el fluido esta en reposo (t,, = 0) solo soporta esfuerzos normales
y gravitacionales, al esfuerzo normal resultante se denomina presion hidrostatica.
En este caso la presion varia con la posicion vertical de ola particula dentro del

fluido, y puede expresarse como:

d
C=pg (Ec. 2)

az

que, integrandola, con respecto a un nivel de referencia conocido, resulta la
expresion clasica que establece la relacion entre la presidon y una columna de un
fluido estatico:

P, — P, = pg(Zy — Z,) (Ec. 3)
2.2.3 Deformacioén lineal

Es la deformacién de volumen de un fluido por esfuerzo normal, o presion, la cual

puede ser elastica o viscosa.

La deformacion elastica de volumen en un fluido es determinada con el médulo de
elasticidad volumétrica (E,), definido como la relacién entre el esfuerzo normal

unitario (AP) y la deformacién volumétrica unitaria (AV) a partir del volumen inicial

(Vo):

AP
Ey = W (Ec. 4)

Vo

El inverso del moédulo de elasticidad volumétrica (E,) es el mbédulo de

compresibilidad (Cy):
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B AV/VO
Cy = - (Ec. 5)

Si el cambio de volumen sufrido por un fluido al someterlo a diferentes presiones es
despreciable (densidad constante), se denomina fluido incompresible, pero si el
cambio es considerable, afectando sus caracteristicas (densidad variable), se

denomina fluido compresible [3].

Como el moédulo de elasticidad volumétrica de la sangre es muy elevado, el cual
sobrepasa los 20000 bar (2x10° KPa) dependiendo de la temperatura, que no se
alcanza en condiciones fisiologicas, la sangre se considera, para efectos practicos,
como un fluido incompresible [3].

La deformacion viscosa de volumen de un fluido, sometido a un esfuerzo normal,

es determinada con la viscosidad de volumen (uy).

2.2.4 Esfuerzos Cortantes

La componente tangencial de la fuerza (F;) actia sobre la superficie (A) del fluido,

generando un esfuerzo cortante (z,) que trata de distorsionar el fluido:
_k
Tx = (Ec. 6)

Un fluido sometido a esfuerzo cortante sufre una deformacion que aumenta
constantemente por la accién de dicha fuerza, al contrario de lo que sucede en un
sélido, en donde la deformacién cesa al alcanzarse un punto de equilibrio entre la
fuerza aplicada y el esfuerzo cortante. La velocidad de deformacion de un fluido

(du/dY) o relacién de deformacion (y), es proporcional al esfuerzo de corte (rfy)

aplicado:
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du
Txy (08 v (Ec. 7)

La constante de proporcionalidad que determina la mayor o menor grado de
resistencia a la deformacion que opone un fluido es la viscosidad absoluta o
dindmica (u). Los fluidos en los cuales la relacién de deformacion es directamente

proporcional al esfuerzo:

d
Txy = ﬁ =KWy (Ec. 8)

se denominan fluidos newtonianos. El plasma es el caso tipico de un fluido
newtoniano. En contraposicion, los fluidos en los cuales el esfuerzo de corte no es
directamente proporcional a la relacion de deformacion (y) se denominan no
newtonianos [3].

Cuando la viscosidad de un fluido no newtoniano no cambia con el tiempo, puede
usarse la siguiente expresion para determinar la relacion entre los esfuerzos

cortantes y la velocidad de deformacion:

du\"
Tey = K (E) (Ec. 9)
Donde n es un indice del comportamiento del fluido y k es un indice de consistencia.

Reescribiendo la expresion anterior como:

wo=k(5) " (&)

(Ec. 10)
Se puede introducir el concepto de viscosidad aparente (), como:
___du
Txy = E
(Ec. 11)
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Los fluidos en los que n disminuye con el aumento de la relacion de deformacion
(du/dY) se denominan seudoplasticos. Si, en cambio, n aumenta con el valor de

(du/dY), se denominan dilatantes [3].

2.3 CONDICIONES DE FLUJO

2.3.1 Flujo Estacionario — Ley de Poiseuille

Es el flujo que tiene lugar cuando las propiedades del fluido permanecen constantes
en el tiempo, por lo tanto, la masa que cruza el campo de flujo y la que permanece
dentro de él, son constante. [3]

La Ley de Poiseuille es la ley que permite determinar el flujo laminar estacionario
Q de un fluido Newtoniano a través de un tubo cilindrico, recto y rigido de seccién
circular constante. Esta ley tiene muchas aplicaciones a diferentes configuraciones
“fluido—tubo recto”, por ejemplo, el flujo de agua por una tuberia metalica. El caso
concreto a estudiar en este proyecto es la circulacion de la sangre a través de una
arteria rigida. [4]

Perfil de velocidad parabdlico

Figura 2. Perfil parabdlico de Poiseuille [4]

Como se observa en la Figura 2, la velocidad depende del radio cuadraticamente.
La ecuacion de velocidad confirma que ésta es maxima en el centro y minima en la
pared (V = 0).
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__ APxmx(R%-1%)
v(r) = L (Ec. 12)

Sabiendo que el flujo Q es la relacion de la velocidad media y la seccion transversal

del tubo, se obtiene la Ley de Poiseuille:

APxmTxR*
Q =——— (Ec. 13)
8xuxL
2.3.2 Flujo Transitorio
En este caso la masa que cruza las fronteras del campo de flujo es constante, pero
la masa dentro de dicho campo cambia, debido a la variacién de las propiedades

del fluido.

Un fluido continuo, por sus condiciones uniformes, tiende a alcanzar un régimen
estacionario, mientras que un flujo pulsante, por su caracter no uniforme, presenta

regimenes transitorios mas prolongados.

En resumen, el movimiento de la sangre a través de los vasos sanguineos puede
considerarse un flujo interno incompresible viscoso, que puede ser laminar o
turbulento y pulsante o continuo, mientras que el flujo alrededor de un ateroma,

puede interpretarse como un flujo externo incompresible viscoso [3].

2.3.3 Flujo oscilatorio

Si el gradiente de presiones es una onda senoidal, el flujo se convierte en oscilatorio,
es decir, variable con el tiempo [4]. Al igual que ocurre con la Ley de Poiseuille, las
expresiones del flujo y presion se desarrollan a partir de las ecuaciones de Navier-
Stokes, suponiendo las hipotesis de fluido Newtoniano, vaso sanguineo recto y
totalmente rigido, entre otros. Aunque el flujo sigue siendo laminar, el perfil de
velocidad ya no es parabdlico y ahora depende del parametro de Womersley a. Este

namero adimensional representa la relacion entre la frecuencia de un flujo pulsante,
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donde los efectos de la friccion juegan un papel mas importante. La expresion que
define este parametro, donde w representa la frecuencia angular de oscilacion del

flujo, es la siguiente:

a =R * (“’7”)1/2 (Ec. 14)

La forma del perfil de velocidad queda determinada por el parametro de Womersley,

ver Figura 3.

a < 3, domina la viscosidad 3<a<10 a > 10, domina la inercia

velocidad axial w——————— -

Figura 3. Perfil de velocidad para distintos valores de a. [4]

Dependiendo del valor de este parametro, algunas consideraciones a tener en

cuenta son:

e Para a < 3, (bajas frecuencias y radios de vasos pequefios) dominan los
efectos viscosos y el perfil es parabdlico, es decir, la teoria del flujo oscilatorio
de Womersley se reduce a la ley de Poiseuille en un flujo estacionario. La
relacion presion-flujo queda descrita con la resistencia de Poiseuille.

e Para 3 < a < 10, el perfil se vuelve mas plano y la velocidad maxima ya no
es en el centro del tubo.

e Para a > 10, (altas frecuencias y vasos sanguineos de radios mas grandes)
domina el efecto de la inercia lo que se traduce en un perfil de velocidad

plano.
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2.3.4 Caida de presion en flujos a través de conductos
Como el gradiente de presion (dP/dx) es independiente de la longitud en un flujo
completamente desarrollado, conociendo la presion en dos puntos (P,yP,)

separados una distancia (L), puede calcularse el (dP/dx) con la expresion:

AP _ PPy (Ec. 15)
L L '

IR

Ql&
il Ba!

2.3.5 Flujo Laminar y turbulento

En una tuberia cilindrica recta, las particulas se mueven en capas conceéntricas si
estan en flujo laminar. A medida que aumenta la velocidad, el flujo laminar sufre
oscilaciones crecientes, tornandose progresivamente irregular hasta transformarse
en flujo turbulento, donde las particulas no permanecen en una misma capa y se
mueven en todas direcciones. El flujo turbulento es menos eficiente que el laminar
ya que necesita mas diferencia de presion para obtener un mismo caudal. La

resistencia por tanto también aumenta en este caso.

En un flujo laminar puede calcularse la perdida de presion (AP) provocada por el
caudal (Q) a través de un conducto de didmetro (D) y la longitud (L), con la

expresion obtenida por el fisico francés Poiseuille y el ingeniero aleman Hagen:

128 L
D4

Esta expresion muestra la gran influencia que tiene el diametro del vaso sanguineo
sobre la pérdida de presion: mientras el caudal la afecta linealmente, el diametro lo
hace con la cuarta potencia; de manera que mas efectivo controlar la presion
sanguinea variando el diametro del vaso.

Esta ecuacién puede expresarse en términos del nimero de Reynolds (Re)

tomando la forma: [3]
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AP _ Ap =322 (i) L 2 (Ec. 17)

donde el numero de Reynolds del fluido puede definirse como [3], [5]:

UL U? uerzas de aceleracion
Re=2t=2" _/ (Ec. 18)

v uﬂ fuerzas viscosas
L

2.4 ECUACIONES DE NAVIER STOKES

La descripcion de un fluido incompresible en un dominio deformable se basa en las
ecuaciones de Navier-Stokes, admitiéndose en la mayor parte de los casos que la
sangre se comporta como un fluido newtoniano (no obstante, en zonas con bajas
tensiones de cizalla, como en pequefas arterias o capilares, el comportamiento no
newtoniano se pone de manifiesto). Las condiciones de contorno usuales vienen
dadas en forma de presion y/o velocidad en las secciones extremas. [7]

El movimiento de los fluidos incompresibles y Newtonianos esta descrito por las
ecuaciones de Navier Stokes. Un analisis detallado del movimiento de un fluido con
dichas caracteristicas se logra a partir de la solucién de este sistema de ecuaciones,
constituido por expresiones que describen la conservacion de la masa y del
momentum lineal. Masa y momentum se expresan en su forma intensiva, es decir,
unidad y velocidad, respectivamente, para formar ecuaciones que establecen
relaciones entre los mecanismos de transporte, la acumulacién y las fuentes.
Considerando un analisis de flujo bidimensional en estado estacionario, en ausencia
de fuerzas de cuerpo, y de acuerdo a las caracteristicas planteadas para el fluido
de trabajo, se simplifican las ecuaciones de conservacion para llegar a su forma
reducida tanto para la conservacién de la masa (Ec. 19) como para la ecuacion del
momentum (Ec. 20), donde u,p,u y p corresponden al vector velocidad (u,v),

presion, viscosidad dinamica y densidad, respectivamente. [5]

V.i=0 (Ec. 19)
p% .V — uV?i = —Vp (Estacionario) (Ec. 20)
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Este conjunto de ecuaciones corresponde al modelo que describe la dinamica del
fluido incompresible y Newtoniano. La ecuacion de conservacion del momentum
(Ec. 20) balancea flujos convectivos (término no lineal), flujos difusivos (laplaciano

de la velocidad) y término fuente (gradiente de presion).

Se considera el movimiento de los fluidos newtonianos viscosos incompresibles,

con la siguiente suposicion sobre el tensor de esfuerzo de Cauchy O [8]:
1. 0 depende linealmente de los gradientes de velocidad Vu
2. O es invariante bajo traslaciones y rotaciones rigidas (invariancia Galileana)

3. O es simétrico (consecuencia del balance del momento angular)

Se introduce 0 como (fluido viscoso u > 0):
o = —pld + X divuld + 2uD(u), (*)
Que para un fluido incompresible (divu = 0) puede ser simplificado:
o = —pld + 2uD(u)

Sustituyendo 0 en la expresion pu =divo+ f se obtiene la ecuacion Navier-

Stokes para un fluido viscoso incompresible en un dominio Q; para cualquier t €
[0,T]:

du .
{p (E + (u. V)u) =—-Vp+ 2d1v(uD(u)) +f (Ec. 21)

divu=0

Donde: p = p(x,t) denota la densidad, u = u(x, t) la velocidad de la particula de
fluido en la posicibn x en el momento t,p = p(x,t) la presion, y f = f(x,t) las

fuerzas de volumen.
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Dado i > 0y divu = 0, entonces div V u® = V divu y por lo tanto div (uD(w)) = pAu,

la “clasica” forma de la ecuacion de Navier-Stokes es entonces [8]:

Dado f; encontrar (u, p) de tal manera que
p (Z—Ltl + (u. V)u) =-—Vp+uhu+f (Ec. 22)
divu=20
donde:

La inercia o término no lineal (u. V)u es relacionado como la aceleracién
convectiva: contribuye a la transferencia de energia cinética.

El término —Vp es el gradiente de presion: un fluido reacciona a tratar de
cambiar su volumen de acuerdo con una presion. Este término surge de la
parte isotrépica del tensor de estrés Cauchy (*) p = 1/3 tr(o).

El término pAu es la viscosidad disipativa, resultado de la friccion entre las
particulas de fluido que se mueve a una velocidad no uniforme que tienden
gradualmente para convertirse en el mismo.

El campo vectorial f representa las fuerzas del cuerpo.

Cuando se resuelve por ejemplo las ecuaciones de Navier-Stokes y de continuidad,

es necesario seleccionar unas adecuadas condiciones iniciales y condiciones de

frontera [6]. Existen diferentes tipos de condiciones de frontera las cuales dependen

del mo

delo fisico a resolver. Algunas de ellas son [28]:

Condiciones de entrada y salida del volumen de control: pueden ser
velocidad a la entrada del dominio y presion a la salida

Condiciones de la pared: como la rugosidad y no deslizamiento

Simetria del modelo: simplificaciones geométricas con el fin evitar carga
computacional.

Condiciones periddicas: son simplificaciones en modelos de geometria

repetitiva en el dominio computacional.
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2.5 MODELOS CONSTITUTIVOS DE LA SANGRE

Dada la naturaleza no newtoniana de la sangre, la cual esta compuesta de material
celular suspendido en una solucion acuosa denominada plasma, en la Tabla 2 se
presentan varios modelos macroscopicos reportados en la literatura [12]—-[15] para
analizar la viscosidad de la sangre. En esta tabla también se incluye un modelo
Newtoniano ya que el plasma solo, es considerado en la literatura con este modelo
[12], [13]. Algunos modelos como el de Walburn - Schneck y el de Casson incluyen
ademas el hematocrito H, definido como la fraccion de volumen de globulos rojos

en la sangre.

Tabla 1. Modelos constitutivos para la sangre [12]-[15].

Modelo Newtoniano u=0.0035Pas

Modelo de Carreau (-1
U= o + (Uo — M) [1 4+ (AY)?] 2 Donde:

A=3313s5, n = 0.3568, Uo = 0.056Pa s,

Uew = 0.00345Pa s yy esla tasa de esfuerzo cortante

Modelo Carreau-Yasuda Ho — Uoo
= U T4 o+ 719 Nh1+ D d .
S T DT

Uo = 0.16Pa s, u, = 0.0035Pa s, A1 =8.2s,

a=123, y b=064

Modelo Power Law u= ()"t Donde: p, = 0.035, n=0.6

Non-Newtonian Power Law | De acuerdo a esta ley, el esfuerzo cortante del fluido, esta

model expresado: T (N/m?), y se calcula:

=[S, n(8) = ke™/Tsn1, § = gi 9y

X] axi

donde k = indice constante (kg s""2/m), n = indice power law,

T, = temperatura referencia (K),

Uy = viscosidad limite minima (kg/m s), Uoo =

viscosidad limite maxima (kg/ms), los valores son: pu,=
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0.0001 Pas, Uep=01Pas, n=07, Ty,=310K, k=

0.01691 kg s™ % /m.

Modelo Power Law Generalizado

p=Ay"t

(unidades en poise, viscosidad dinamica: 1.0P = 0.1Pa s)

y -b
AY) = po + Apexp [— (1 + %) exp <|]/_|> ]

n(y) =ny + Anexp [— (1 + m) exp <_—d> ]
° c 7|
con: e = 0.035,n, = 1.0,u = 0.25,An = 0.45,

a = 50, b =3, c=50 yd=4

Modelo Casson

11 112 1
u= [(n2]2)4 +2 ZTyZ] J> 2 Donde:
lvl=2{J,, 1, =01(0.625H)° y

n=ny(1—H) 2% conny =0.0012Pas y

H =0.37

Modelo de Walburn-Schneck

U= Cefc [ec4(TPMA)/H2](}7)_C3H (unidades en Poise)
Donde: C, =0.00797, C, = 0.0608, C; = 0.00499

C,=145851/g, H=40 y TPMA =259 g/l

2.6 MODELO DE PARED YEOH

El modelo de pared Yeoh, llamado también la forma polindmica reducida de tercer

orden,

describe materiales similares al caucho, pero considerados como

incompresibles isotrépicos [23]. El potencial de energia de deformacion para el

modelo hiperelastico Yeoh de tercer orden estd representado por la siguiente

ecuacion[16][17]:

W= Cioll = 3) + Cooll =30 + Cao (=3 + - = 1* + -0 - D*+ -0 -1D°  (Ec.23)
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Donde:

W:potencial de energia de deformacion ;
I,: primera invariante del tensor de deformacién Cauchy — Green: I; = A2 + 13 + 1%;

A:alargamientos principales;

_ o,

J: determinante jacobiano del gradiente de deformacién elastica F definido como: [F] = PGk

Ci0, C2, C39: constantes del material;

dy,d,, ds: parametros de incompresibilidad.

Este modelo hiperelastico presenta la caracteristica que el médulo cortante que
varia con la deformacién, solo depende de la primera invariante I; de deformacion
[22], lo que permitiria obtener sus parametros a partir de solamente un ensayo de

traccion uniaxial [16], [17].

2.7 POLYVINYL ALCOHOL (PVOH) Y DESCRIPCION DE LOS NANOTUBOS
DE CARBONO (NTC)

El alcohol polivinilico (PVOH o PVA) es un polimero sintético que presenta
excelentes propiedades en aplicaciones con recubrimientos, las cuales estan siendo
aprovechadas en aplicaciones biomédicas debido a sus propiedades tales como
biocompatibilidad, biodegradabilidad, solubilidad en agua y capacidad de formar
hidrogeles [18],[19]. Los hidrogeles son estructuras tridimensionales que poseen
capacidad de absorcién de agua, pero son insolubles en ella. Por sus propiedades
fisicas, los hidrogeles pueden emplearse en prétesis de tejidos blandos,

obteniéndose buenos resultados.

Otra aplicacion de los hidrogeles es como recubrimiento de stents cargados con
diversos farmacos para liberarse luego en el sitio de accion, tras detectar estimulos
externos tales como luz, temperatura, campo magnético, entre otros [29]. El
propésito de estos hidrogeles es inhibir la formacion de trombos y evitar la

proliferacion celular previniendo la aparicion de la restenosis [30], [31].

Por otro lado, los nanotubos de carbono (NTC) consisten en estructuras cilindricas
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de grafeno concéntricos producidos por primera vez por Sumio Lijima [20]. En los
anos 90’s se dieron a conocer en la comunidad cientifica los nanotubos de capa
multiple (MWNT) y de capa simple (SWNT). Desde entonces el desarrollo de estos
nuevos materiales ha venido en aumento, encontrando ademas diferentes
aplicaciones y usos practicos a partir de sus excepcionales propiedades fisicas,

mecanicas y quimicas [20].

Los NTC son conocidos también por interactuar no covalentemente con varias
moléculas, como polimeros y surfactantes, a través de interacciones débiles [32].
La funcionalizacién de los NTC es una modificacion superficial por medio de la union
de atomos o moléculas a la pared de este [32]. Esta modificacién puede incrementar
la solubilidad de los NTC en agua, suero y en varios solventes mejorando su
biocompatibilidad y reduciendo su citoxicidad. Ademas, estas modificaciones
estructurales permiten adicionar moléculas con farmacos, lo que favorece el uso de

estas nanoestructuras en aplicaciones biomédicas [32].

2.8 DINAMICA DE FLUIDOS COMPUTACIONAL (CFD)

En la actualidad en muchos campos incluyendo aplicaciones biomédicas, es dificil
recurrir a soluciones analiticas debido a la complejidad de los sistemas que estudia,
por lo que se recurre a soluciones numéricas. Surge una rama de la dinamica de
fluidos denominada dinamica de fluidos computacional, o CFD, que predice el
comportamiento de un fluido usando métodos computacionales [21].

Las etapas de solucion de un problema por CFD son:

e Pre-procesamiento: esta etapa incluye la formulacién del problema, dominio
de estudio, el planteamiento las ecuaciones que lo gobiernan, generacion de
una malla, definicibn de propiedades del fluido y especificacion de las
condiciones de frontera.

e Solucion: se resuelven numéricamente las ecuaciones diferenciales que

gobiernan el problema, a través de diferentes métodos numéricos como
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volumenes finitos, elementos finitos, entre otros, empleando directamente las
ecuaciones de conservacion en su forma integral. Algunos pardmetros a
considerar en la solucién del problema son la consistencia, estabilidad y
convergencia.

e Post-procesamiento: en esta etapa se presenta la visualizacion de los

resultados, de tal manera que puedan ser analizados.

Ademas de considerar los fluidos ideales, uno de las hipétesis claves para la
solucién del modelo es asumir el fluido como un continuo a lo largo de todo el
volumen que ocupa. Sin embargo, esta hipotesis es aplicable dependiendo de una
magnitud medible denominado nimero de Knudsen. Cuando esta hipétesis no es
aplicable, es necesario recurrir a la mecanica estadistica en lugar de la mecanica

de fluidos.

Uno de los pasos criticos en un estudio CFD es la generacion de la malla. A

continuacion, se describiran algunos conceptos basicos en relacion a esta etapa.

2.8.1 Generacion de Malla
Consiste en la discretizacion del dominio de estudio. La malla es un factor critico en
un estudio CFD, por eso es de vital importancia considerar los siguientes factores
[6]:

e Tiempo necesario para crear la malla

e Costos computacionales

e El efecto de la difusion numérica
La malla se divide en un namero finitos de subdominios llamados elementos los
cuales se encuentran conectados con nodos. Segun sea el tipo de malla estos

tienen una configuracion espacial determinada y se clasifican en:

e Malla estructurada: esta conformada por cuadrilateros en 2D o por
hexaedros en 3D, donde cada punto de la malla se identifica por una
coordenada cartesiana 1, j, k que no necesariamente son las mismas

coordenadas X, Y, z. En la se ilustra la malla tipo estructurada.[6]
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Malla cuadrilatera no estructurada

a) b)

Figura 4. Estructura 2D de mallado: a) malla cuadriladtera estructurada; b) malla cuadrilatera no estructurada.
Tomado de: [24].

e Mallano estructurada: conformada por triangulos en 2D o por tetraedros en
3D. Enla Figura 5 se ilustra la malla tipo no estructurada [6].

Malla cuadrilatera no estructurada

Figura 5. Malla triangular no estructurada. Tomado de: [24].
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e Mallahibrida: es una combinacién de la malla estructurada y no estructurada

[6]

Figura 6. Malla hibrida. Tomado de: [25].

2.8.1.1 Independencia de malla

Un analisis de independencia de malla se realiza con el fin de verificar que la malla
generada no interfiera con los resultados del CFD. El procedimiento consiste en
realizar diferentes refinamientos de malla buscando un limite asintético a partir del

cual un cambio de malla no refleja cambios en los resultados [6].

2.8.1.2 Calidad de malla

Se debe hacer énfasis en la calidad de la malla, ya que de no hacerlo, es posible
caer en errores de convergencia 0 encontrar soluciones que no se aproximan al

modelo fisico [6]. Algunos parametros de calidad de malla son:

Aspect ratio: es una medida del estiramiento de los elementos. El valor 6ptimo para

el aspect ratio es de 1y el peor es 20 para elementos triangulares. En la figura se
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observa la forma de un elemento con elevado relacion de aspect ratio y otro con

una relacion de aspect ratio igual a 1 [6].

N =

Aspect ratio = 1 High aspect ratio triangle

Aspect ratio = 1 High aspect ratio quad

Figura 7. Calidad de malla, Aspect Ratio. Tomado de: [26].

Skewness: se define como la diferencia entre forma de los elementos y la forma de
los elementos equilateros de volumen equivalente. Los elementos muy oblicuos
pueden disminuir la precision y estabilidad de la solucién, es decir, las malla con
geometria cuadrada tendran angulos de 90 grados en sus vortices, mientras las
mallas triangulares preferiblemente deben tener 60 grados en un vértice. Un valor
de skewness bueno sera por debajo de 0,95 pero un valor por encima de los 0.95,

puede ocasionar errores de convergencia [6].

. : Highly Skewed
Equilateral Triangle
1{‘7 9 9 Triangle
B
| i
Equiangular Highly Skewed
Quad Quad

Figura 8. Calidad de malla, Skewness. Tomado de: [27].
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Tabla 2. Valores para evaluar la calidad de malla con el parametro Skewness.

Skewness
1 degenerada
09-<1 mala
0.75-0.9 pobre
0.5-0.75 justa
0.25-0.5 buena
>0-0.25 excelente

2.8.2 Interaccién Fluido-Estructura (FSI)

La modelacién y simulacién en la comprension de fenémenos en el sistema
cardiovascular, requieren no solamente modelar el comportamiento de la sangre,
sino también su interaccidn con las paredes arteriales y dispositivos médicos [9].
Para tal fin es necesario no solo considerar un estudio CFD sino ampliarlo a un
estudio de interaccion fluido-estructura (FSI). Existen diferentes esquemas para

resolver este tipo de problemas [7]:

e Tratamiento simultineo o monolitico: la solucion del problema es tratado
como una entidad monolitica donde todos sus componentes avanzan
simultdneamente en el célculo. Este esquema es denominado Arbitrary
Lagrangian Eulerian (ALE), considerado segun [10] el marco adecuado para
problemas con paredes deformables.

e Tratamiento particionado: la solucién del problema es tratado separadamente
en el calculo. En este esquema por ejemplo se soluciona primero el dominio
del fluido, luego se comunica la solucién al dominio sélido (usando técnicas
de prediccion, sustitucion y sincronizacidén) y asi sucesivamente se itera

hasta obtener una convergencia [7].

43



REFERENCIAS BIBLIOGRAFICAS

[1]

[2]

[3]

[4]

[5]

[6]

[7]

[8]
[9]

[10]

[11]

G. Rodriguez, N. Mago, and F. Rosa, “El papel de la inflamacion en la

aterognésis. Revision,” Invest Clin, vol. 50, no. 1, pp. 109-129, 2009.

D. R. Lewis, K. Kamisoglu, A. W. York, and P. V. Moghe, “Polymer-based
therapeutics: Nanoassemblies and nanoparticles for management of
atherosclerosis,” Wiley Interdiscip. Rev. Nanomedicine Nanobiotechnology,
vol. 3, no. 4, pp. 400-420, 2011.

J. Bustamante and J. Valbuena, “Biomecanica cardiocirculatoria: analisis y
modelado cardiovascular,” Rev. Colomb. Cardiol. Marzo/Abril, vol. 10, no. 5,
pp. 229-239, 2003.

“Simulacion del flujo sanguineo en una anastomosis arterial,” 2011.

C. a Bustamante, C. Nieto, and N. Stokes, “Solucion de las Ecuaciones de
Navier Stokes por el Método de Volumenes Finitos Aplicado a Mallas no
Ortogonales,” Mecanica Comput., vol. XXVII, pp. 49-65, 2008.

“Simulacion computacional del flujo sanguineo a través de un,” pp. 1-171,
2010.

J. Rodriguez Soler, “Modelos numéricos para mec anica cardiovascular de las

paredes arteriales y sus procesos de adaptacion,” p. 300, 2003.
J. Mullaert, “Numerical Methods for incompressible FSI,” p. 178, 2014.

C. Felippa and T. L. Geers, “{P}artitioned analysis for coupled mechanical
systems,” vol. 5, pp. 123-133, 1988.

C. a. Taylor, T. J. R. Hughes, and C. K. Zarins, “Finite element modeling of
blood flow in arteries,” Comput. Methods Appl. Mech. Eng., vol. 158, no. 1-2,
pp. 155-196, 1998.

“Modelamiento de flujo compresible por el metodo de volumenes finitos en

gasoductos jenny alejandra diaz quimbay jency bibiana quiroga sierra,” 2010.

44



[12]

[13]

[14]

[15]

[16]

[17]

[18]

[19]

[20]

B. M. Johnston, P. R. Johnston, S. Corney, and D. Kilpatrick, “Non-Newtonian
blood flow in human right coronary arteries: Transient simulations,” J.
Biomech., vol. 39, no. 6, pp. 1116-1128, 2006.

B. M. Johnston, P. R. Johnston, S. Corney, and D. Kilpatrick, “Non-Newtonian
blood flow in human right coronary arteries: Steady state simulations,” J.
Biomech., vol. 37, no. 5, pp. 709-720, 2004.

J. Chen and X. Y. Lu, “Numerical investigation of the non-Newtonian blood
flow in a bifurcation model with a non-planar branch,” J. Biomech., vol. 37, no.
12, pp. 1899-1911, 2004.

Y. l. Cho and K. R. Kensey, “Effects of the non-Newtonian viscosity of blood
on flows in a diseased arterial vessel. Part 1: Steady flows.,” Biorheology, vol.
28, no. September, pp. 241-262, 1991.

C. Renaud, J. M. Cros, Z. Q. Feng, and B. Yang, “The Yeoh model applied to
the modeling of large deformation contact/impact problems,” Int. J. Impact
Eng., vol. 36, no. 5, pp. 659-666, 2009.

A. Ali, M. H. Fouladi, and B. Sahari, “A Review of Constitutive Models for
Rubber-Like Materials,” Am. J. Eng. Appl. Sci., vol. 3, no. 1, pp. 232-239,
2010.

T. Assessment, “Polyvinyl Alcohol ( Pva ),” Int. J. Toxicol., vol. 1, no. 3, pp. 3—
5, 2004.

U. S. O. E. N. Biomedicina, “GELES COMPUESTOS BASADOS EN POLI (
VINIL ALCOHOL ) PARA SU,” vol. 4302, pp. 5-6.

M. G. Brian O, Regan, “© 19 9 1 Nature Publishing Group,” Lett. To Nat., 1991.

[21] J. Xaman and M. Gijén-Rivera, “Dinamica de fluidos computacional para

ingenieros,” Dinamica fluidos Comput. para Ing., pp. 1-16, 2013.

[22]

[23]

R. A. G. Carbonell, E. A. Garcia, J. L. M. Rodriguez, and K. A. Gonzélez,
“‘usando el MEF,” vol. 12, no. 3, pp. 57-66, 20009.

O. H. Yeoh, “Characterization of Elastic Properties of Carbon-Black-Filled
Rubber Vulcanizates,” Rubber Chemistry and Technology, vol. 63, no. 5. pp.

45



[24]

[25]

[26]
[27]

[28]

[29]

[30]

[31]

[32]

[33]

[34]

792-805, 1990.

Yunus A. Cengel, Michael A. Boles, Termodinamica, México, Mc Graw
Hill, 2007.

“Malla hibrida” Noureddine Hannouns. Diciembre 2010. [Online]. Available:
http://perso.usthb.dz/~nhannoun/research.htmi

“‘Calidad de malla, Aspect Ratio” Wikipedia. Diciembre 2014. [Online].
Available: https://en.wikipedia.org/wiki/Types_of mesh

ANSYS Inc., “ANSYS Mechanical User's Guide,” ANSYS Man., vol. 15317,
no. February, pp. 724-746, 2014.

A. Bakker, “Lecture 6 - Boundary Conditions Applied Computational Fluid
Dynamics,” Fluid Dyn., no. 2002, pp. 1-31, 2006.

T. Assessment, “Polyvinyl Alcohol ( Pva ),” Int. J. Toxicol., vol. 1, no. 3, pp. 3—
5, 2004.

S. Sastry and M. Morice, “Articulo de Revision ¢ Los stents farmacol6gicos
son seguros y eficaces a largo plazo ?,” pp. 663—670, 1990.

Ferrante D. " Angioplastia transluminal coronaria con stents recubiertos”.
Instituto de efectividad Clinica y Sanitaria. Documentos de evaluacion de
tecnologias Sanitarias, Evaluacion de tecnologias Sanitarias No. 1.
Recuperado marzo 10, 2012, de http://www.iecs.org.ar 2003.

S. Vardharajula et al., “Functionalized carbon nanotubes: Biomedical
applications,” Int. J. Nanomedicine, vol. 7, pp. 5361-5374, 2012.

G. Falsini, T. Gori, K. Ducci, and A. Bravi, “Effectiveness and Safety of
Sirolimus Stent Implantation for Coronary In-Stent Restenosis for Unselected
In-Stent Restenosis ) Registry,” vol. 48, no. 2, 2006.

A. Kastrati et al., “Restenosis after coronary placement of various stent types,”
Am. J. Cardiol., vol. 87, no. 1, pp. 34-39, 2001.

46



CAPITULO 3

3 ESTADO DEL ARTE

Durante los ultimos 30 afios, el estudio de la patogenia y la progresion de las
enfermedades cardiovasculares han necesitado de un esfuerzo multidisciplinario en
el que intervienen diversas disciplinas, desde la biologia celular y molecular a la
mecanica computacional y experimental de soélidos y fluidos. Generalmente estos
estudios estan motivados por la necesidad de obtener respuestas a las cuestiones
esenciales para el control de la enfermedad [1].

Simulaciones computacionales de interaccion fluido-estructura pueden ser
utilizadas para comprender las interacciones de arteria / placa y sangre en la
enfermedad coronaria y para predecir mejor la ruptura de placas ateroscleréticas
[2]. Hasta el momento, las propiedades mecéanicas de la arteria coronaria de los
animales se han utilizado principalmente para la simulacion hemodinamica de las
arterias ateroscleréticas. Las propiedades mecanicas de las arterias coronarias de
los animales a menudo no son lo suficientemente precisas y so6lo se pueden utilizar
para una estimacién aproximada y una evaluacion comparativa de los parametros
cognados en humanos [3].

Ademas del avance en el desarrollo de nuevos materiales que puedan emplearse
para el tratamiento de la ateroesclerosis, como los recubrimientos polimeros
nanoreforzados, otra de las éareas exploradas para mejorar las técnicas de
tratamiento existentes. Es el estudio de modelos empleando herramientas de
simulacién computacional a escala macroscopica, como la técnica fluido-estructura
(FSI) [4]. Los problemas de la interaccion fluido-estructura (FSI) son de importancia
significativa y con respecto a las cuestiones de modelado, también son muy
desafiantes los problemas de la multifisica [5]. Un ejemplo donde la simulacion FSI
juega un papel importante es en este proyecto, donde se realizé un estudio de
interaccion del fluido sanguineo y un recubrimiento nanoreforzado para evaluar los

efectos en la mecanica del material.
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3.1 ESTUDIOS COMPUTACIONALES FLUIDO-ESTRUCTURA

A continuacién, se presentan algunas investigaciones relacionadas con el estudio
de interaccion fluido-estructura en arterias con diferentes patologias bajo diferentes

modelos de viscosidad de la sangre y condiciones de flujo sanguineo.

Alireza Karimi et al, (2014) reporto un modelo tridimensional (3D) computacional
de interaccion fluido-estructura con tres tipos de placas diferentes para realizar una
evaluacion mas precisa de la vulnerabilidad de la placa aterosclerotica humana. El
flujo en este estudio fue asumido como laminar, newtoniano, ViSCOSO €
incompresible. El tejido arterial y tres tipos de material de placa (calcificado, celular
e hipocelular) se definieron mediante una ecuacion constitutiva hiperelastica de
Mooney-Rivlin. Los resultados sugieren que el riesgo de rotura de la placa debido
al flujo sanguineo es menor para las placas celulares e hipocelulares, mientras que

para las placas calcificadas se presenta baja fractura [3].

Alireza Karimi et al, (2014) En este estudio, establecié un modelo tridimensional
computacional FSI de una arteria aterosclerética con una estructura de tres capas
y diferentes tipos de placa para realizar una evaluacion mas precisa de la
vulnerabilidad de la pared arterial y de la placa. El flujo en este estudio fue asumido
como laminar, newtoniano, viscoso e incompresible. Las capas de tejido arterial y
tres tipos de material de placa (calcificado, celular e hipocelular) fueron definidos
por la ecuacion constitutiva hiperelastica de Ogden. Los resultados revelaron el
papel significativo de los tipos de placas en las tensiones normales y de
cizallamiento inducidas dentro de las capas de tejido arterial. Independientemente
de los tipos de placa, la capa media y la adventicia desempefiaron funciones
protectoras mostrando menos estrés en su pared, mientras que la capa intima

estaba en un alto riesgo de ruptura [2].

Seong Wook Cho et al, (2011) El presente estudio aplicé el método FSI a un
modelo numérico anterior adquirido con CFD, para considerar el movimiento de las
paredes de los vasos sanguineos. Con el fin de examinar las propiedades del
material de los vasos sanguineos y explorar el uso racional del método FSI, se

construyeron modelos elasticos lineales y modelos FSI utilizando diversas
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propiedades materiales con valores tipicos para la arteria caroétida, se realizdé un
analisis numérico y se obtuvieron resultados comparado con el modelo de cuerpo
rigido. Con el fin de modelar la sangre con precision, se considerd un flujo pulsétil y
el modelo de viscosidad no newtoniana de Carreau. Este estudio utilizo el modelo
elastico lineal para crear el modelo FSI, y se supuso que la pared del vaso estaba
construida de material isotrépico, incompresible y homogéneo bajo las ecuaciones
de la ley de Hooke. Los resultados mostraron que la diferencia en la elasticidad de
los vasos sanguineos causo cambios periodicos y transitorios en el flujo sanguineo.
Cuanto mas elastico se vuelve el vaso sanguineo, mas largos son los periodos de

velocidad, presion y cambio de tension de corte en la pared (WSS) [6]

Alvaro Valencia et al, (2009) reporto una investigacion numérica detallada de FSI
sobre seis arterias estenéticas simétricas. EI modelo considera la caida de presion
realista, obtenida a través de la simulacion CFD para cada caso, y el modelo
estructural anisotrépico no lineal de dos capas para la pared arterial. El flujo fue
tomado como no newtoniano y de régimen laminar. El modelo de fluido Carreau fue
seleccionado para describir el comportamiento reoldgico de la sangre. La pared de
la arteria se supone que se compone de dos capas anisotropicas con diferentes
propiedades mecéanicas y se describe con un modelo hiperelastico Mooney-Rivlin
(M-R) para dicha pared arterial. Los resultados del FSI muestran que la velocidad
maxima y el esfuerzo cortante (WSS) en la garganta aumentan en forma
exponencial con severidad de estenosis. El esfuerzo minimo y maximo en la
garganta para la severidad de la estenosis es de S = 70% y oscil6 entre 47 KPa y
96 KPa en diastole y sistole, respectivamente [7].

3.2 ESTUDIOS COMPUTACIONALES EN STENTS Y STENTS RECUBIERTOS

A continuacién, se presentan algunos estudios computacionales relacionados con

la simulacién estructural en stents y stents recubiertos.

M. Azaouzi et al, (2013) El objetivo de este trabajo, es estudiar el comportamiento
estructural del stent. Con el fin de mostrar el efecto del disefio del stent,
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especialmente la geometria de los puentes en términos de flexibilidad, torsion y
expansion. Las investigaciones numéricas del comportamiento estructural se
centraron en la respuesta mecénica del stent durante el proceso de despliegue. Se
ha demostrado que la geometria de los puentes que unen entre si dos anillos
adyacentes juega un papel importante en la mejora del comportamiento del stent,

especialmente en términos de flexibilidad [8].

N. Eshghi et al, (2011) El objetivo principal de este trabajo es presentar un modelo
gue sea mas preciso y mas cercano a la condicién real de implantacion de stent
mediante un modelo que contenga presién arterial interna, globo, stent, placa y
vaso. Se investigan la distribucion de esfuerzos, los cambios de diametro externo y
la flexion. El analisis realizado y los resultados obtenidos podrian ser utilizados en
el disefio y optimizacion de propiedades geométricas y materiales de los stents, asi

como en la evaluacion de su rendimiento en condiciones reales [9].

A. Schiavone et al, (2014) En este trabajo, se han realizado analisis de elementos
finitos para simular el despliegue del stent Xience, uno de los ultimos stents
comerciales, dentro de una arteria estendtica. Las respuestas esenciales (por
ejemplo, expansion, arrugado y retroceso) del stent se evaluaron en primer lugar.
Especialmente los efectos de la eleccién del material y el recubrimiento del stent. El
efecto de los disefios de stents en su comportamiento, se estudia comparando con
otros tres stents tipicos, Palmaz-Schatz, Cypher y Endeavor, representando los
stents de tres generaciones. Este trabajo también investigd las tensiones en el
sistema de arteria / placa, que tiene una estrecha relacion con la restenosis intra-
stent, y el efecto de la composicion de la placa en el despliegue del stent. El estudio
comparativo de los stents Palmaz-Schatz, Cypher, Xience y Endeavor confirmé que
el disefio del stent es uno de los principales factores que controlan la expansion del
stent. A una presion de despliegue dada, se observaron deformaciones mas
severas, efectos hueso de perro / retroceso fuertes y una reduccién considerable en
los esfuerzos residuales para los stents hechos de materiales metalicos con un Yield

stress (esfuerzo de rendimiento) mas bajo y un endurecimiento de deformaciéon mas
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débil Los revestimientos de elucion de farmaco tienen un efecto limitado sobre la
expansion del stent, el cual se ve reflejado en el cambio de diametro, en los efectos
de retroceso / desinflado y tensiones residuales entre los stents revestidos y
desnudos [10].

C. G. Hopkins et al, (2010) Este estudio proporciona una visién de los factores
criticos que rigen la delaminacion del recubrimiento durante el despliegue del stent
y ofrece un marco predictivo que puede utilizarse para mejorar el disefio de los
stents recubiertos. Se implementa un modelo de elementos finitos mediante el cual
se aplica una ley de zona cohesiva en la interfaz del stent y el recubrimiento para
simular la delaminacién durante las etapas de compresion y despliegue del stent.
Las leyes de la zona cohesiva se han establecido como un medio para simular la
decohesion de las superficies. La iniciacion de la delaminacion se rige por el espesor
del revestimiento y la rigidez, la resistencia de la interfaz y la curvatura de la bisagra.
Las simulaciones revelan que los revestimientos se desprenden de la superficie del
stent en regiones de traccion de la bisagra durante el despliegue. Las simulaciones
también predicen el pandeo del revestimiento en regiones de compresion de la

bisagra [11].

Linxia Gu et al, (2005) El propoésito de este estudio es utilizar el método de
elementos finitos para determinar las propiedades mecéanicas del microstent
recubierto e investigar los efectos de la cubierta sobre el comportamiento mecéanico
del microstent recubierto. Con el fin de tratar aneurismas y fistulas carétida-
cavernosas. Los resultados muestran que el contacto entre el stent y la cubierta
influye en el comportamiento mecanico del stent cubierto. Se encontré6 que la
presion de despliegue requerida para inflar el stent recubierto era proporcional al
grosor de la cubierta. Sin embargo, una cubierta mas delgada es mas probable que
se rompa durante la expansién. Por lo tanto, es importante asegurarse de que el
microstent recubierto puede ser expandido al didmetro deseado sin romper la
cubierta [12].
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3.3 ESTUDIOS EXPERIMENTALES DEL POLIMERO (POLYVINYL ALCOHOL):
FABRICACION, REFUERZO CON NANOTUBOS Y PRUEBAS MECANICAS

Jason David Weaver, (2010) Este trabajo presento una simulacién computacional
y experimental para realizar la primera implantacion animal de un stent cubierto con
criogel de PVOH vy representa un importante paso hacia adelante en el desarrollo
de estos dispositivos porque demuestra la capacidad de fabricar y desplegar stents
revestidos de criogel de PVOH in vivo. Una limitacion de este estudio, en términos
de los stents recubiertos, fue que se completd en las venas y no en las arterias. En
conclusion, el presente estudio mostro la viabilidad del implante del stent recubierto
con PVOH cryogel a través de catéter in vivo. Después del implante del dispositivo,
no hubo una inflamacion grave ni una respuesta fibrética. Las membranas de stent
cubiertas estaban intactas, proporcionando evidencia de la durabilidad mecénica de
los stents recubiertos de criogel de PVOH. Los estudios futuros de los stents
cubiertos de criogel de PVA deben incluir la implantacion en un modelo arterial [13].

Simon Chatelin et al, (2014) En el presente estudio se propone una caracterizacion
de imagen multimodalidad original de un cryogel Tl PVOH adaptado del protocolo
descrito por Wan et al (2009). El objetivo es obtener un hidrogel de PVA anisotrépico
fantasma capaz de imitar tejido fibroso, como cardiaco, muscular o tendinoso,
especificamente dedicado a la elastografia de ondas de corte y que tiene
caracteristicas especificadas usando varias técnicas de imagen. Los resultados
utilizando el SSI mecanico dindmico muestran claramente la ortotropia del fantasma
tipo tejido y se ha demostrado que un modelo Tl también esta adaptado para

describir sus propiedades mecanicas en pequefas cepas [14].

Alireza Karimi et al, (2014) Este estudio propone el modelo quasi-lineal
viscoelastico (QLV) para caracterizar el comportamiento mecanico dependiente del
tiempo de las esponjas de poli (alcohol vinilico) (PVA). El comportamiento mecanico
no lineal de dicha esponja de PVA fabricada se investiga experimental y

computacionalmente utilizando pruebas de relajacion y de fallo por esfuerzo, asi

52



como el modelado de elementos finitos (FE). Los resultados de la relajaciéon y las
pruebas de falla por esfuerzo revelaron que el modelo de material Yeoh puede
definir el comportamiento mecéanico de la esponja de PVA propiamente comparada
con la de Neo-Hookean. Resultados de modelado FE también se afirma la idoneidad
del modelo Yeoh para caracterizar el comportamiento mecanico de la esponja PVA.
Asi, el modelo de Yeoh puede ser utilizado en simulaciones biomecanicas
infundidas de los biomateriales esponjosos. Estos resultados se pueden utilizar para
comprender el comportamiento viscoelastico de las esponjas de PVA y tiene

implicaciones para la ingenieria de tejidos como andamiaje [15].

Cesar Isaza et al, (2012) En este estudio, se reforz6 PVA con nanotubos de
carbono de pared multiple (MWNTC) para asi aumentar algunas de sus propiedades
como: modulo elastico, resistencia a la tension y la dureza. Las propiedades
mecanicas fueron medidas por ensayos de tension y nanoindentacién. Los
resultados muestran aumentos significativos en la resistencia y la dureza, y aumento
de hasta un 1700% en el médulo de elasticidad en comparacion con las muestras
no reforzadas del polimero. Estos resultados ponen de manifiesto la posibilidad de

utilizar este tipo de material compuesto en aplicaciones estructurales [16].

Claudia Elena Echeverri et al, (2009) En este estudio se utilizaron diferentes ciclos
de congelamiento/descongelamiento para preparar hidrogeles de alcohol polivinilico
semicristalino al 7,5 % y 12 % en concentracion. Los resultados indican que los
hidrogeles de menor concentracion y con menor nimero de ciclos presentan
cinética y grado de hinchamiento mejor y menor resistencia a la traccion. Las
caracteristicas de estos hidrogeles permiten clasificarlos para diferentes

aplicaciones médicas [17].
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CAPITULO 4

4 FABRICACION Y CARACTERIZACION MECANICA DE
UN RECUBRIMIENTO POLIMERICO REFORZADO CON
NANOTUBOS DE CARBONO (NTC) Y SU POTENCIAL
APLICACION EN STENTS

4.1 RESUMEN

El alcohol polivinilico (PVOH) es un polimero sintético biocompatible, biodegradable
y soluble en agua, el cual posee diversas aplicaciones médicas tales como el
suministro de medicamentos, apoésitos, ingenieria de tejidos, entre otros. Sin
embargo, para aplicaciones en recubrimientos, debido a sus bajas propiedades
mecanicas y degradacion térmica, su uso se ve limitado. Es necesario que se pueda
modificar las propiedades originales del material con el objeto de ampliar a nuevas
aplicaciones médicas en recubrimientos poliméricos. El objeto de este estudio es
fabricar hidrogeles de PVOH reforzados con nanotubos de carbono de pared simple
(SWNTC) a diferentes porcentajes de concentracion y evaluarlos mecanicamente
mediante ensayos de traccion uniaxial. La preparacion de la solucion fue realizada
por agitacibn magnética a temperatura controlada, con porcentajes de NTC al 0.1,
0.2 y 0.3% (Wt). Los moldes de las probetas fueron construidos basados en la
norma ASTM D638 y luego sometidos a ciclos de congelamiento/descongelamiento
para lograr su polimerizacién y reduccion del médulo de rigidez. Los resultados
obtenidos indicaron poca variacion en el modulo de rigidez y un aumento en la
elongacion y modulo de rotura del material, a medida que se incrementaba la

presencia de los NTC, en comparacion con la muestra no reforzada del polimero.

Palabras claves: Recubrimiento de stents, alcohol polivinilico, material

nanocompuesto, pruebas de traccion uniaxial, ciclo de congelacion-descongelacion.
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ABSTRACT

Polyvinyl alcohol (PVOH) is a biocompatible and biodegradable synthetic polymer
with several applications such as controlled release of medicines, wound dressings,
tissue engineering, among others. However, the use is limited in polymer coatings
due to the low mechanical properties and thermal degradation. It is necessary to
modify the original properties of material in order to extend new medical applications
in polymer coatings. The main objective of this work was to manufacture PVOH
hydrogels with single-wall carbon nanotubes (SWNTC) at different percentages of
concentration and to evaluate the mechanical properties by means of uni-axial
tensile tests. The solution was prepared with percentages of NTC 0.1, 0.2 and 0.3%
(Wt) using a magnetic stirrer at controlled temperature. The test molds were
constructed based on ASTM D638 and then subjected to freeze / thaw cycles to
achieve their polymerization and reduction of the stiffness modulus. The results
obtained indicated little variation in the stiffness modulus and an increase in the
elongation and modulus of rupture of the material, as the presence of the NTC

increased, as compared to the unreinforced sample of the polymer.

4.2 INTRODUCCION

Actualmente es de gran interés el estudio del alcohol polivinilico (PVOH) para
aplicaciones biomédicas debido a sus propiedades tales como biocompatibilidad,
biodegradabilidad, solubilidad en agua y capacidad de formar hidrogeles [1]. Una de
sus aplicaciones son en apadsitos de heridas para suministro de farmacos ya que se
destacan por ser materiales transparentes que permiten el seguimiento del proceso
de curacion, por su capacidad de absorcion (evitando la pérdida de liquidos
corporales), por ser barrera contra bacterias y su permeabilidad al oxigeno [1]. Otra
aplicacion de los hidrogeles es en el recubrimiento de stents cargados con diversos
farmacos para liberarse luego en el sitio de accion, tras detectar estimulos externos
tales como luz, temperatura, campo magnético, entre otros [1]. El proposito es inhibir

la formacion de trombos y evitar la proliferacion celular previniendo la aparicion de
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la restenosis; sin embargo estos problemas no han podido ser completamente
resueltos [2], [13]. Por ejemplo, existen evidencias que la presencia de estos
polimeros en humanos puede causar inflamacion continua en la pared arterial y
retraso en la cicatrizacion vascular, proceso que puede desencadenar en la
reestenosis [4] [5]. Lo anterior, conlleva la necesidad de continuar en la busqueda
de alternativas terapéuticas que permitan sobreponer los problemas y limitaciones
que aun se presentan con el uso de los stents. Los avances en el area de
nanotecnologia han planteado diferentes alternativas para la modificacion y
desarrollo de nuevos materiales en este tipo de aplicaciones biomédicas, donde la

incorporacion de los nanotubos de carbono (NTC) resultan altamente atractivos [5].

En el presente trabajo, se fabricaron muestras de PVOH reforzado con nanotubos
de carbono a diferentes concentraciones. Las muestras se fabricaron mediante
ciclos de congelacion/descongelacion. Su caracterizacion mecanica (modulo de
elasticidad, deformacion por traccién y limite de rotura) se realizé mediante pruebas
de traccidn uniaxial con el fin de caracterizar dicho material compuesto y evaluar su

potencial uso en recubrimientos de stents.

4.3 MATERIALES Y METODOS

4.3.1 Preparacion de la solucién

Para la fabricacién de la solucién se utilizé alcohol polivinilico (MW: 117.000,
hidrolizado al 98-99%), suministrado por la empresa Andercol S.A. (Medellin,
Colombia). La preparacion de la solucion del PVOH fue realizada al 10% de peso
en agua destilada. Los nanotubos de carbono fueron introducidos en la solucién en
porcentajes de 0.1, 0.2 y 0.3% (Wt) con base a la concentracion del PVOH. La
dispersion de los nanotubos de carbono en el polimero fue realizada aprovechando
la carga estatica que estos generan, para adherirse al material polimérico. Luego se
diluy6 el polimero con los NTC en agua destilada a una temperatura controlada de

85°C con agitacion magnética durante un periodo de 40 — 45 minutos. Las muestras
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se dejaron en reposo, unas 24 horas y selladas herméticamente, para garantizar la

no evaporacion de la solucién.

4.3.2 Fabricacion del molde y preparacién de las muestras

Las probetas para los ensayos mecanicas se hicieron mediante moldes en acrilico
de acuerdo con la norma ASTM D638 para materiales plasticos (Ver Figura 9). Los
moldes ser cortaron usando una cortadora laser y las diferentes piezas se
ensamblaron de acuerdo a la Figura 10 (Ver Figura 10a y 10b).
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Figura 9. Dimensiones detalladas de la probeta (medidas en mm) basado en la norma ASTM D638 — pruebas
de traccion.

Posteriormente se vacio la solucion de PVYOH y NTC en el molde y se coloco en un
congelador a -12°C (Celsius) durante 18 horas. Una vez terminado este primer ciclo
de congelacion, las muestras fueron descongeladas sumergiéndolas en un
recipiente con agua a temperatura ambiente y dejandolas reposar durante 3 horas.

Esto con el fin de mantener el polimero hidratado (ver Figura 10c y 10d).

Figura 10. Fabricacion del molde y preparacion de las muestras mediante ciclos de congelacion —
descongelacion: a) molde ensamblado; b) vaciado del material en el molde; ¢) molde en proceso de

congelacion; d) molde en proceso de descongelacion.
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Este procedimiento de congelacion — descongelacion se realizé durante 7 ciclos, ya
que esto ayuda a que las moléculas de agua se queden entre los enlaces del

polimero y asi lograr una mejor polimerizacion [6].

4.3.3 Prueba Mecanica

La prueba de traccion se realiz6 bajo la norma ASTM D638 — prueba de traccion
para materiales plasticos [7]. Fueron evaluadas 5 probetas del hidrogel fabricado
para cada uno de los tres porcentajes de refuerzo de NTC, al igual que para la
muestra de PVOH sin NTC. Los ensayos fueron realizados en un equipo marca
INSTRON 5582 que consta de una mordaza fija y una mévil. La mordaza fija cuenta
con una celda de carga de 50N que proporciona una medicion exacta de la carga a
una deformacién constante. Con el fin de evitar el aplastamiento de la probeta se
utilizé una muestra de estas probetas para realizar la calibraciéon de la presion en
las mordazas. La velocidad utilizada para realizar el ensayo mecanico fue de 50

mm/min a una temperatura de 26,4°C.

4.3.4 Modelo del material

El material de las probetas de hidrogel fue modelado usando un modelo de densidad
de energia deformacion hiperelastico Yeoh de tercer orden, seleccién que fue

tomada basado en la literatura [9], [10]:
W= Cio(hi =3) + Coo(l; = 3)° + Cao(l =3V + - U = D? + - U = D* + -0 = 1)° (Ec. 24)

Donde:

W = potencial de energia de deformacion ;
I, = primera invariante del tensor de deformacién Cauchy — Green: I, = 23 + 13 + 2%;

A:alargamientos principales;

= 903,

] = determinante jacobiano del gradiente de deformacién elastica F definido como: [F] = PIL

C10) Cy, C3¢ = constantes del material;

d,,d,,d; = parametros de incompresibilidad.
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Las constantes del material fueron calculadas en el programa Ansys® (Swanson
Analysis Systems, Inc.) basado en los datos experimentales de la prueba de traccion
uniaxial mencionada anteriormente para las diferentes muestras. Entre las
consideraciones que se tuvieron en cuenta para aplicar el modelo hiperelastico

Yeoh fueron:

e La pared del material se analiz6 como un medio continuo, el cual se
considera impenetrable, es decir, no hay fisuras ni destruccién del material
[8].

e También se considero que el material de la pared es isotrépico, incompresible

y homogéneo y que estad sometido a grandes deformaciones [11], [12].

4.4 RESULTADOS

4.4.1 Obtencién de las probetas

En la Figura 11 se presentan las probetas de PVOH de 0.1, 0.2 y 0.3% (Wt) con
base a la concentracion del PVOH. Como se puede observar, las probetas con
mayor concentracion de NTC presentan una coloracién mas oscura con respecto a
la probeta de solo PVOH. De igual manera, las probetas con mayor concentracion

de NTC presentan una mayor rigidez inspeccionadas al tacto.

o YO I A ‘ d) ,
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S

Figura 11. Probetas de PVOH a diferentes concentraciones de NTC: a) PVOH; b) PVOH + 0.1%
NTC (Wt%); c) PVOH + 0.2% NTC (Wt%); d) PVOH + 0.3% NTC (Wt%).
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4.4.2 Ensayo de traccion

La Figura 12, muestra el momento en que se realiza un ensayo de traccidén a una
de las probetas hasta su punto de rotura. Para impedir efectos resbaladizos, la
fijacion se hizo utilizando cuero sintético aspero en las mordazas. Como se refleja
en la Figura 13 existe poco ruido en los resultados producto de varios factores que
influyeron en la precision de los resultados; los deslizamientos que se produjeron
en las mordazas es uno de estos factores, ya que el material es un hidrogel de
consistencia gelatinosa de dificil manipulacion (ver Figura 11a). Otro factor es la
propiedad hiperelastica del material de recuperar su forma (ver Figura 12) y, por
altimo, la aglomeracion de NTC en diferentes sectores de la probeta, lo que genera

una dispersién en los resultados (ver Figura 11b, 11c y 11d).

La Figura 13 presenta las curvas de esfuerzo-deformacion de una muestra
representativa de PVOH sin refuerzo y PVOH reforzado con los diferentes
porcentajes de NTC. Como se puede observar las curvas poseen una pendiente
similar, es decir, un médulo de Young similar con pequefias variaciones. Con
respecto a la elongacion y punto de rotura, estos se hacen mayores a medida que

aumenta la presencia de los NTC.

Figura 12. Ensayos mecanicos de traccion basados en la norma ASTM D638.
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—e—PVOH + NTC 0,3% Uniaxial Test Data

Stress (x10°) [Pa]

Strain [m m~-1]

Figura 13. Diagramas de esfuerzo-deformacion obtenidos de los ensayos de traccién, probetas de PVOH y
PVOH reforzado con 0,1, 0,2 y 0,3% de NTC.

La Tabla 3 muestra los datos promedios de tres propiedades mecanicas obtenidas
en la prueba de traccion para las diferentes muestras del hidrogel.

Tabla 3. Datos de propiedades mecénicas de las muestras de PVOH y PVOH reforzado con 0.1, 0.2
y 0.3% de NTC.

Limite de Deformacion por .
L Modulo de
Muestra ruptura traccion Young (MPa)
(MPa) (mm/mm) 9
PVOH 0,159+0.02 0,907+0.05 0.20440.01
PVOH + NTC 0,1% | 0,165+0.03 0,998+0.04 0,217+0.02
PVOH + NTC 0,2% | 0,170+0.03 1,059+0.05 0,225+0.03
PVOH + NTC 0,3% | 0,186+0.02 1,193+0.06 0,230£0.05

De los ensayos de traccion realizados se obtuvieron las propiedades de
deformacion por traccion, limite de ruptura y modulo de Young de las diferentes
muestras. Los resultados obtenidos muestran que a medida que se incrementa la
concentracion de NTC, se da un incremento 3.63%, 6.47% y 14.51 en el limite de
ruptura, un 8.76%, 14.35% y 21% en la deformacién maxima a la traccién y un

incremento del 5.99%, 9.33% y 11.30% en el médulo de Young en relacion a la
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muestra de PVOH sin refuerzo. Es decir, que a medida que se aumenta el
porcentaje de concentracion de NTC en las muestras, se registra un aumento en las

propiedades mecanicas, resultado consecuente con lo reportado por [5].

4.4.3 Coeficientes del material

Las constantes del material fueron calculados en Ansys® después de introducir los
datos experimentales de los ensayos de las diferentes muestras y ajustarlos al

modelo hiperelastico de Yeoh de 3er orden (ver Tabla 4).

Tabla 4. Constantes del material, PVOH sin refuerzo y PVOH reforzado con NTC, modelo de
hiperelasticidad Yeoh.

Modelo Yeoh Constantes del material (Pa)
Cio Cyo Cso
PVOH 39214 8880,7 -1523
PVOH + NTC 0,1% 41713 9446,6 -1620
PVOH + NTC 0,2% 43635 9881,9 -1694,7
PVOH + NTC 0,3% 44212 10013 -1717,1

La Figura 14 presenta una comparacion de los diagramas esfuerzo-deformacion de
los ensayos experimentales y el modelo Yeoh de 3er orden entregadas por el
software Ansys®. En la figura se puede apreciar un buen ajuste del modelo con los
datos experimentales. Por ejemplo: al comparar los valores de deformacién por
traccidon que arroja el software (0.887 PVOH, 0.974 PVOH + NTC 0.1%, 1.037 PVOH
+ NTC 0.2% y 1.123 PVOH + NTC 0.3%) versus los valores que arrojo la prueba de
traccion (ver Tabla 3) se tiene un margen de error en el resultado del 0.89% para el
PVOH, un 0.71%, 0.76% y 0.88% para el PVOH reforzado al 0.1%, 0.2% y 0.3%
(Wt) respectivamente lo que demuestra un buen ajuste del modelo tedrico con el

experimental.
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21 PVOH Uniaxial Test Data

2 —&— PVOH + NTC 0,1% Uniaxial Test Data
19 »— PVOH + NTC 0,2% Uniaxial Test Data
—e— PVOH + NTC 0,3% Uniaxial Test Data
YEOH Data

Stress (,10%) [Pa]

Figura 14. Comparacion de los ensayos experimentales y el modelo Yeoh de tercer orden: a) PVOH; b) PVOH
+ NTC 0,1%,; c) PVOH + NTC 0,2%; d) PVOH + NTC 0,3%.

4.4.4 Analisis Estadistico

El andlisis estadistico preliminar usado fue el método de comparacion simple, cuyos
diagramas brindan informacién de los valores medios, dispersion y simetria de los

datos experimentales (ver Figura 15y Figura 16).

La Figura 15 muestra un gréfico de los valores promedio calculados por el método
de minima diferencia significativa (LSD por sus siglas en inglés) donde se observa
una tendencia lineal en el aumento del médulo de elasticidad de las muestras en
relacion al aumento en la concentracion de NTC en la solucién. Adicionalmente se
puede observar que hay una menor variabilidad de la media en las muestras de
PVOH sin refuerzo. Lo inverso se observa en el material reforzado, donde la

variabilidad es directamente proporcional a la concentracién de NTC.
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Figura 15. Gréfico de medias del modulo de Young con el método LSD variando el porcentaje de NTC de las
muestras. Las lineas de color representan el intervalo de confianza correspondiente al 95%. resultado
congruente con lo reportado por [5].

La Figura 16 presenta la distribucion del Modulo de Young (variable de respuesta)
obtenidas en los ensayos de traccién. Se puede observar en la grafica de PVOH sin
reforzante, valores muy cercanos a la media, con intervalos de confianza mas
pequefios y simétricos. Sin embargo, en las graficas de PVOH con reforzante, no
se presenta una simetria en la distribucion de los datos y ademas estos poseen una

mayor dispersion.
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Figura 16. Distribucion de la variable de respuesta (Médulo de Young) de las muestras: a) PVOH sin reforzar,
b) PVOH reforzado con 0,1% de NTC, c) PVOH reforzado con 0,2% de NTC y d) PVOH reforzado con 0,3% de
NTC.
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4.5 DISCUSION DE RESULTADOS

Las curvas de esfuerzo-deformacion se representaron de acuerdo con los datos
mecanicos obtenidos (ver Figura 13) y el modulo elastico se calculd a partir de la

pendiente de la linea ajustada al dominio cuasi-lineal de cada curva [8]

Los resultados obtenidos indicaron poca variacion en el modulo de Young y un
aumento en la elongacion del material y el limite de ruptura, a medida que se
incrementaba la presencia de los NTC, en comparacion con la muestra no reforzada
del polimero. Es de gran interés que el material tenga un mayor porcentaje de NTC
para poder enlazar mas adelante una mayor cantidad de farmacos pero que a su
vez el material tenga una alta elongacién que soporte las cargas de implantacion en
stents y de un flujo pulsétil, es decir, un material tenaz que sea capaz de absorber
una mayor cantidad de energia experimentando grandes deformaciones, con una

resistencia de rotura alta y poca rigidez.

Otro aspecto a remarcar y que pudo influenciar en su comportamiento fue el tipo de
polimerizacién que se obtuvo mediante los ciclos de congelamiento. Es posible
polimerizar la misma solucion a través de un método de deshidratacion en cuyo
caso el material adquiere propiedades mucho mas rigidas. Sin embargo, este tipo
de polimerizacién no es apto para realizar la funcion de un recubrimiento, ya que el
material se encontrard en contacto constante con el flujo sanguineo lo que puede
variar sus propiedades mecanicas. Es por esto que se optd por la fabricacién por
medio del de ciclos de congelacion, lo que permiti6 obtener un material con
propiedades mecanicas estables en contacto con el agua. Ademas, este hidrogel

puede soportar grandes deformaciones.

También se pudo observar que el comportamiento de los resultados no presenta un
orden de simetria y en ciertos casos poseen una mayor dispersion que en otros,
esto puede deberse a que en las muestras del polimero reforzado con diferentes
porcentajes de NTC, no lograron tener una homogeneidad en el polimero
encontrando zonas y muestras con menor o mayor grado de dispersion de los NTC,

permitiendo una dispersion en los resultados obtenidos.
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CAPITULO 5

5 ESTUDIO FLUIDO-ESTRUCTURA DE UN
RECUBRIMIENTO POLIMERICO REFORZADO CON
NANOTUBOS DE CARBONO (NTC) Y SU POTENCIAL
APLICACION EN STENTS.

5.1 INTRODUCCION

Los stents son protesis vasculares que son implantados a través de una intervencion
quirdrgica denominada angioplastia y que ayuda a restablecer el flujo sanguineo en
zonas donde se presenta un estrechamiento del lumen (estenosis), debido a
patologias como la placa arterioesclerotica [28]. Pero varios estudios en la literatura
han reportado que entre 30% y 40%, presentan nuevamente estrechamiento del
lumen debido a la formacién de placa sobre el dispositivo, alrededor de los seis
meses de implantado [1]. Una de las posibles causas reportadas en la literatura, se

debe al disefio geométrico y al acabado superficial de la prétesis.

Recientemente, varios informes de casos médicos mostraron que los implantes de
stents pueden conducir a reestenosis [2], infarto de miocardio [3], trombosis [4] e
inestabilidad de la angina [5]. También se inform6 con frecuencia que el stent fallo
puede suceder en cualquier momento, lo que puede causar trombosis, reestenosis,
dolor y otras complicaciones clinicas en los pacientes [6]—[8]. Si se diagnostica un
fallo de la endoproétesis vascular, los pacientes necesitaran someterse a otra cirugia
para extirpar el stent fallido e implantar uno nuevo para resolver el problema. Para
reducir el riesgo de complicaciones asociadas con el stent, es importante implantar
el stent mas adecuado para el paciente, para lo cual es necesario tener una
comprension completa del comportamiento biomecénico de stents con diferentes

disefios, materiales y revestimientos. Ademas, el despliegue del stent puede verse
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afectado por la composicion de la placa, como las placas calcificadas e
hipocelulares, debido a su comportamiento mecanico muy diferente [9].

La mayoria de los stents disponibles comercialmente en general se puede dividir en
dos grupos: disefio de celda cerrada y celda abierta, con diferentes tipos de
conexion (struts), tales como pico a pico o valle en valle. Ademas de la estructura
del andamio, los stents modernos tienden a tener revestimientos liberadores de
farmacos que se utilizan para reducir y controlar la formacién de la placa
arterioesclerotica [10]. Aunque los stents liberadores de farmacos han sido
utilizados predominantemente en el tratamiento clinico actual de la estenosis, se
han realizado investigaciones muy limitadas para estudiar el comportamiento
mecanico de los revestimientos de elucién de farmacos (trabajo existente centrado
principalmente en la liberacién de farmacos) Stent. Por ejemplo, Gu et al. [11]
modeld la influencia del revestimiento de silicona durante el despliegue de un
microstent en una arteria con aneurisma fusiforme. Se demostr6 que el stent
revestido necesitaba una presion apreciativamente 30% mas alta para expandir la
arteria en la misma extension que su version de metal desnudo, donde el
revestimiento y el puntal tenian el mismo grosor (0,1 mm). Mientras que Hopkins et
al. [12] investigaron la delaminacion bidimensional del revestimiento del stent
durante el despliegue, que ocurrié principalmente en la region de bisagra con alta
deformacion plastica. La iniciacion de la separacion del revestimiento dependia del
espesor del recubrimiento, del material de revestimiento y de la curvatura de la

bisagra.

El proposito de este capitulo es analizar el comportamiento mecénico de un
recubrimiento con posibilidades de aplicacion en stents a base de PVOH sin y con
la presencia de nanotubos de carbono y entender los efectos de la interaccion de
dicha membrana con la hemodinamica local mediante un estudio computacional
Fluido-Estructura (FSI).
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5.2 METODOS

5.2.1 Geometria

El dominio de estudio consta de un stent y de un recubrimiento ubicado en un tramo
de vaso arterial (Ver Figura 17). El stent analizado y que se tenia acceso a la
informacion técnica fue el Cypher® (empresa Xience) de niquel-titanio (nitinol). La
longitud del stent fue de 8 mm, un didmetro interno de 3 mm y un espesor de
150 um. El modelo CAD fue realizado con el software CAD Solidworks®. El
recubrimiento es una capa delgada de 10 um adherido a la superficie del stent. El
vaso sanguineo fue simplificado a un cilindro y con una placa estenética axi-
simétrica, con una longitud de 20 mm y un espesor de pared de 1 mm, mientras que
la placa tiene una longitud de 6 mm y un espesor maximo de 0,4 mm. El diametro
interno en el tramo sano es de 4 mmy en la placa estenotica es de 3,35 mm. Para
la pared se incluy®é las tres capas de tejido, es decir, intima, media y adventicia, con

un espesor de 0,27 mm, 0,35 mm y 0,38 mm respectivamente [13].

Adventicia

Placa e
Ate rosclerotica

y

TAWAY|

V|

15D

Figura 17. a) Geometria del sistema de control. Stent-recubrimiento, placa y arteria estenética. b) Descripcion del volumen
de fluido, longitud de entrada (desarrollo), longitud de interaccion (zona stent-recubrimiento) y longitud de salida (inercia).
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5.3 MATERIALES Y MODELOS CONSTITUTIVOS

El stent de prueba Cypher® es fabricado en niquel-titanio (nitinol) con las siguientes

propiedades mecanicas [14] [15] [16] [17]: (ver Tabla 5)

Tabla 5. Propiedades mecanicas del NiTi (nitinol)

Material Propiedad Valor Unidades
Densidad 6,45 g/cm3
Médulo de Young (efectivo) [14] ~ 48 GPa
Radio de Poisson 0,33
Esfuerzo ultimo a la tension (UTS) 1240 MPa

Efecto de memoria de forma (SME) [15]
Parametro de endurecimiento C, 525,31 MPa
NiTi (Nitinol)

Temperatura de referencia C, 37,778 C
Limite Elastico C3 84,44 MPa
Paradmetro escalar de temperatura C, 3,6368 MPa C~!
Maxima tensién de transformacion Cs 2,1768 mm/mm
Mddulo Martensita Cg 68948 MPa
Parametro de dependencia de Lode 0

Los valores de las constantes se muestran en la

Tabla 6. Las constantes del material fueron calculadas en Ansys® después de

introducir los datos experimentales de los ensayos realizados en este trabajo (ver

capitulo 4).

Tabla 6. Constantes del material, PVOH sin refuerzo y PVOH reforzado con NTC, modelo de

hiperelasticidad Yeoh.

Modelo Yeoh Constantes del material (Pa)
C10 CZ() C30
PVOH 39214 8880,7 -1523
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PVOH + NTC 0,1% 41713 9446,6 -1620

PVOH + NTC 0,2% 43635 9881,9 -1694,7

PVOH + NTC 0,3% 44212 10013 -1717,1

Para el andlisis de la pared arterial, se asume un comportamiento hiperelastico bajo
el modelo Ogden, basado en la literatura, para cada una de las capas que la
conforman [13].

W= B, B8 A 4 A - 3) + 35 (- D (Ec. 25)

Donde u; (MPa), a; y D; son los parametros del modelo hiperelastico. Fisicamente
Uy Y a; describen el comportamiento cortante del material y D; representa la
compresibilidad. Los valores de las propiedades mecanicas de la adventicia, media

e intima se reportan en la Tabla 7 [13]:

Tabla 7. Coeficientes del modelo Ogden para describir el comportamiento del material de las tres
capas de la arteria y la placa estendética.

Material | p (Kg/mm® | Uy Us Uz ay a, as D,

Intima 1,066e° -7,04 | 4,23 2,85 24,48 25,00 23,54 | 8,95¢77

Media 1,066e° -1,23 | 0,88 0,45 16,59 16,65 16,50 | 531e7

Adventicia 1,066e° -1,28 | 0,85 0,44 24,63 25,00 23,74 | 4,67e°

Placa 1,45¢=6 | 0093 | -mm | - 817 | e | e 4,30e~7

5.4 ECUACIONES GOBERNANTES Y CONDICIONES DE FRONTERA
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5.4.1 Fluido
El fluido fue asumido como incompresible, con una densidad p = 1060 kg/m3, y
una viscosidad dinamica de 0.0035 Pa s, bajo el dominio de las ecuaciones de

conservacion de masa y momento [20].

Vu=0, (Ec. 26)
du

p (5 +(u. Vyu) = —Vp+phu +f (Ec. 27)

Donde u es la velocidad del flujo, p es la presion estatica, t el tiempo y f fuerzas del

volumen.

El modelo para el fluido es asumido homogéneo e incompresible y fue basado en el

Power Law considerando la sangre como no newtoniana [21].

El flujo no newtoniano se modelara de acuerdo con la siguiente ley de potencia para

la viscosidad no newtoniana:
= kynteTo/T (Ec. 28)

FLUENT permite colocar limites superior e inferior en la funcion de ley de potencia,
obteniendo la siguiente ecuacion:

to < 1 =ky™ teT/T < (Ec. 29)
Donde: k = indice de consistencia (Kg s™~?/m), n = indice power law, y =
velocidad de cizalladura T, = temperatura de referencia (K), Uy =

limite de viscosidad minima (Kg/m s), Us, = limite de viscosidad maxima (Kg/m s).
Los valores asumidos son [21]: uy = 0.0001 Pas, pe = 0.1Pas,n=0.7,T, = 310K,

k =0.01691 Kg s" 2 /m.

En este modelo el esfuerzo cortante 7 (N/m?) es calculado como:

6ui

=[S (Ec.30), n(S)=ke™/T$"! (Ec.31), §="

auj
+5, (Ec.32)

Para la velocidad de entrada y la presion a la salida se consideré un flujo pulsétil el

cual fue programado dos funciones (UDF) [22] de la siguiente manera:

75



Vinter (£) = V; * sin(4 = 7 * (t + 0,0160236)) (Ec. 33)
Poutier = P, + 5.0 % sin(12.567 = t) (Ec. 34)

Donde: V;=Velocidad inical, P, = Presion de salida, t = tiempo.

5.4.2 Estructural

La ecuacidon gobernante para el dominio del solido es la ecuacion de conservacion

de momento.

V.t + 8 = p.d, (Ec. 35)

Donde p; es la densidad de la pared del recubrimiento, 7, es el tensor de esfuerzo

del solido, f8 las fuerzas del cuerpo por unidad de volumen y d, es la aceleracion

local del sélido.

El recubrimiento del stent es de alcohol polivinilico (PVOH) y reforzado con
nanotubos de carbono al 0.1, 0.2, y 0.3% en peso de NTC. El material fue modelado
con un comportamiento hiperelastico segun el modelo Yeoh. Por las siguientes
razones este modelo ha sido elegido para describir las propiedades hiperelasticas
del polimero [18] [19]:
e El modelo Yeoh es aplicable para un rango de deformacion mucho mas
amplio.
e Este modelo es capaz de predecir el comportamiento tensién-deformacién
en diferentes modos de deformacién a partir de datos obtenidos en un modo

de deformacion simple como la extension uniaxial

— i .
W =35, Co(l—3) + Z%V=1Dii(l' - 1% (Ec. 36)

Donde:

W = potencial de energia de deformacion ;
I; = primera invariante del tensor de deformacion Cauchy — Green: I, = 23 + 135 + A3;

A:alargamientos principales;

= 904,

J = determinante jacobiano del gradiente de deformacion elastica F definido como: [F] = 30
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Ci0, C29, C39 = constantes del material;

dy,d,,d; = parametros de incompresibilidad.

Por otro lado, la FDA tiene algunos criterios de evaluacion para los cuales se rige el
analisis estructural de una protesis vascular. Algunos parametros considerados en

este estudio fueron:

5.4.2.1 Contraccion Longitudinal

Este criterio es utilizado para calcular el acortamiento de la protesis a nivel axial

durante un ciclo y es expresada mediante la ecuacion 37:

CL — LCarga_LDescarga (EC. 37)
LCarga

Donde: CL (Contraccion longitudinal), L¢ergq (LOngitud del recubrimiento con la presion de trabajo)
Y Lpescarga (LONGitud del recubrimiento sin la presion de trabajo)

5.4.2.2 Contraccion Radial

Este criterio es para calcular la reduccion de la protesis a nivel radial. Este criterio
estd en funcion del tipo del material y su comportamiento, debido a las
recuperaciones elasticas del mismo, asi como a las cargas a las que la proétesis esta

sometida. Su calculo se expresa mediante la ecuacion 38:

CR = Rcarga—Rpescarga (EC_ 38)
RCarga

Donde: CR (Contraccion radial), R¢qrgq (Radio del recubrimiento con la presion de trabajo) y

Rpescarga (Radio del recubrimiento sin la presion de trabajo)

5.5 MALLA

La malla del dominio sélido del recubrimiento fue enmallada con elementos tipo

cascara, denominado SHELL 181, el cual es adecuado para analizar estructuras de
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capas delgadas y materiales compuestos [23]. Después de establecer que los
resultados numéricos fueran independientes de la densidad de malla, la malla final
constaba de aproximadamente 70.000 elementos y 17.000 nodos con un error
relativo del 5%. El stent fue enmallado con elementos tipo SHELL 281, este posee
las mismas caracteristicas que el SHELL181, con respecto a que es adecuado para
aplicaciones no lineales de gran deformacion, pero con la diferencia que el elemento
SHELL281 posee ocho nodos con seis grados de libertad en cada nodo: con
traslacion y rotaciones en los ejes X, y y z [23]. Se utilizaron aproximadamente
50.000 elementos; la pared de vaso y la placa, fue enmallada con elementos tipo
MAPPED. Este elemento es el que por defecto utiliza el software para enmallar
geometrias con capas gruesas. Se utiliz6 un total de 20.000 elementos para generar
esta malla. El balon fue enmallado utilizando elementos hexaédricos tipo
SHELL181, con un numero aproximado de 4500 elementos. La malla generada se

muestra en la Figura 18 para el dominio sélido [23].

Figura 18. Enmallado del domino sélido. La malla estd conformada por elementos tipo SHELL181, SHELL281
y MAPPED.

Por otro lado, en la Figura 19 se puede observar el dominio del fluido enmallado
con aproximadamente 900.000 elementos tetraédricos tipo PRISMA de 4 nodos,

adecuado para geometrias complejas. La calidad de la malla fue evaluada basado
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en el radio de aspecto para el dominio estructural y el Skewness para el dominio
fluido dindmico. Los valores obtenidos fueron de 1.1y 0.25 respectivamente, lo cual
indica un buen comportamiento en la generacion de los elementos para no
ocasionar errores de convergencia o cambios que interfieran con los resultados [23],
[24]. La malla fue refinada teniendo en cuenta que fueran conformes (los elementos
deben ser iguales en su tamafio, para obtener un mejor paso de informacién de un
elemento a otro) entre los diferentes subdominios tanto del dominio sélido (stent-
recubrimiento) como del fluido (sangre-recubrimiento), con el Unico fin de reducir el

tiempo de solucion de las simulaciones [23].

Figura 19. Enmallado del dominio del fluido. La malla esta conformada por el elemento tipo PRISMA.

5.6 CARGAS Y RESTRICCIONES

Inicialmente al modelo fue aplicado una carga lineal que emula el proceso de inflado
y desinflado del balén sobre el stent con el recubrimiento. ElI desplazamiento
aplicado fue de 35 micras que equivale a una presion ejercida de 0.9 MPa [25]. Los
tiempos de inflado y desinflado fueron de 0,5 s y los extremos del stent con el

recubrimiento fueron fijados emulando la fijacion sobre el catéter. El contacto entre
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el stent y el recubrimiento se modelaron como una superficie sin friccion, con ajuste

al contacto y un factor de rigidez de 0.01 que el software incluye por defecto [26].

Adicionalmente, se considera un perfil pulsatil para el fluido con un patron
sinusoidal, con una velocidad maxima a la entrada de 0.5 m/s durante la fase
sistélica y minima de 0.1 m/s durante la fase diastolica. Para la salida también fue
aplicada una presioén pulsétil con un maximo de 120 mmHg y 80 mmHg como punto
minimo. Por lo tanto, tomando la presion media de las dos fases, se utiliza alrededor
de 100 mmHg (13.332 Pascal) como la presion manomeétrica estatica en el punto de
salida P, [22]. Suponiendo una tasa de latidos del corazon es de 120 por minuto, la
duracion de cada periodo es de 0.5s. Este modelo de flujo sanguineo pulsétil es
basado en [22].

5.7 RESULTADOS Y DISCUSIONES

5.7.1 Comportamiento estructural recubrimiento-stent.

La Figura 20 Figura 21 Figura 22 muestra el comportamiento del recubrimiento de
PVOH sin y con nanotubos de carbono (desplazamiento, esfuerzo y deformacion)
durante el proceso de despliegue dentro de una arteria con obstruccién de placa.
Los resultados obtenidos muestran que a medida que se aumenta el porcentaje de
NTC, se registra un porcentaje de variacién del 0.05%, 0.08% y 0.1% en los
desplazamientos totales, un 4.7%, 8.1% y 9.05% en el esfuerzo Von-Mises y una
disminucién en la variaciéon en el porcentaje de la deformacién total de 1.55%, 2.67%
y 2.98%. Todas estas variaciones se dieron en los recubrimientos reforzados con
nanotubos de carbono (0.1%, 0.2% y 0.3% (wt)) con respecto al recubrimiento sin
la presencia de NTC y en el punto de presion maxima. Como se observa en la
Figura 23, el sistema empieza una etapa de retroceso o deflexion. Durante el
desinflado, hay una recuperacion en la deformacion elastica y la presion radial.
Como resultado, el sistema stent-recubrimiento tiene una tendencia mas fuerte para

recuperar su deformacion hiperelastica. Que forzé el stent a retroceder en los cuatro
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casos de simulacion, 0.01724mm o un 19.31% (PVOH), 0.017308mm o un 19.38%
(PVOH + 0.1% NTC), 0.017361mm o un 19.43% (PVOH + 0.2% NTC) y
0.017377mm o un 19.45% (PVOH + 0.3% NTC) todos los valores son tomados

desde el punto de maxima presiéon hasta que la presion es cero.

100 -

90

Desplazamiento total [Micras]
Desplazamiento total [Micras]

PVOH PVOH + NTG 0.1% PVOH + NTCO.2%  PWOH +NTC0.3% PVOH PVOH +NTC 0.1% PVOH+NTCO2%  PVOH + NTCO.3%

I D=spiszamento Minime
|

Desplazamients Maximo

Figura 20. Desplazamiento total del recubrimiento de PVOH [Micras] con y sin nanorefuerzo: a)

Desplazamientos cuando la presion es maxima P = 0,9MPa; b) Desplazamientos cuando la presién es minima
P =0MP

a) b)

8000
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@
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=3
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Es

Figura 21. Esfuerzo normal Von-Mises del recubrimiento de PVOH [Pa] con y sin nanorefuerzo: a) Esfuerzos
cuando la presion es maxima P = 0,9MPa ; b) Esfuerzos cuando la presion es minima P = OMPa.
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Figura 222. Deformacion total del recubrimiento de PVOH [%] con y sin nanorefuerzo: a) Deformacién cuando
la presion es maxima P = 0,9MPa; b) Deformacion cuando la presion es minima P = OMPa.
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Figura 23. Curva esfuerzo-deformacién del recubrimiento: a) PVOH sin refuerzo; b) PVOH reforzado con 0.1%
de NTC, c¢) PVOH reforzado con 0.2% de NTC y d) PVOH reforzado con 0.3% de NTC.
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En la Tabla 8 se presentan los resultados de contraccion longitudinal y radial, y la
diferencia porcentual que existe entre el recubrimiento de PVOH sin y con presencia
de NTC.

Tabla 8. Resultados de la contraccién longitudinal y contraccion radial del recubrimiento: a) PVOH sin refuerzo;
b) PVOH reforzado con 0.1% de NTC, c) PVOH reforzado con 0.2% de NTC y d) PVOH reforzado con 0.3% de

NTC

Diferencia Diferencia
] Contraccion ) Contraccion
Contraccion o Contraccion )
o o longitudinal ) radial
Recubrimiento Longitudinal Radial
respecto a respecto a
[mm/mm] [mm/mm]
la muestra la muestra
de PVOH de PVOH
PVOH 0,14860802 1,902
PVOH + NTC 0,1% 0,14858294 0,017% 1,900 0,105%
PVOH + NTC 0,2% 0,14855787 0,034% 1,898 0,210%
PVOH + NTC 0,3% 0,14853279 0,051% 1,896 0,315%

5.7.2 Comportamiento hemodinamico local

En el caso de la interaccion fluido estructura, se tiene un flujo pulséatil y una
estructura tipo recubrimiento con caracteristicas hiperelasticas, las cuales
presentan una solucion de velocidad y esfuerzo cortante para cada instante de
tiempo. Ver Figura 24, Figura 25y Figura 26.

El instante de tiempo T = 0.1s representa el maximo valor de velocidad en el flujo
sanguineo o sistole, donde también se presentan los maximos valores de esfuerzo
cortante en el recubrimiento. Mientras que en T = 0.2s o diastole, presenta una
disminucién en la velocidad del fluido sanguineo o una desaceleracién que conlleva
a producir un flujo inverso, los esfuerzos cortantes también disminuyen
significativamente debido a esta desaceleracién. En los instantes de tiempo T =
0.3saT = 0.5s ocurre que la velocidad minima del flujo sanguineo se mantiene

constante lo que representa la relajacion del pulso y de los esfuerzos cortantes.
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5.7.2.1 Perfiles de velocidad aguas arriba, zona de stent-recubrimiento y
aguas abajo
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Figura 24. Perfil de velocidades en el instante de tiempo ti = 0. 1s — Sistole. Recubrimiento solo con PVOH.
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Figura 26. Perfil de velocidades en el instante de tiempo T = 0. 5s — final del pulso

Lo que se observa en la Figura 27a y Figura 27b, es que la velocidad no varia

significativamente, debido a que la diferencia que existe en la contraccién radial de

los recubrimientos nanoreforzados con respecto al recubrimiento de solo PVOH es

muy pequeia, en el orden del 0.105 - 0.315%. (Ver Tabla 8)
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Figura 27a. Perfiles de velocidad zona — recubrimiento en el instante de tiempo T = 0.1s
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5.7.2.2 Perfiles de velocidad aguas abajo
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En la Figura 28, Figura 29 y Figura 30 se puede observar como se desarrolla la
velocidad aguas abajo en los instantes de tiempos seleccionados, Se observa un
flujo que pasa de laminar a un régimen de transicion en algunos instantes debido a
que el flujo sanguineo pasa a una seccidon 6% mas amplia, lo que aumenta el

numero de Reynolds en un 15% (Tabla 9). De igual forma, a medida que el flujo se
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aleja del sistema stent-recubrimiento y el paso de tiempo del pulso avanza, el fluido
recupera el régimen laminar inicial y no presenta zonas de recirculacion, lo que

conllevaria a un eventual trombo.

5.7.2.3 Numero de Womersley y Niumero de Reynolds

En la Tabla 9 se observa que el nimero de Reynolds que se genera a lo largo del
sistema stent-recubrimiento para los cuatro casos, supera por poco el Reynolds
critico R, = 2200 [27] donde empieza un régimen en transicion hacia el turbulento.
A medida que el paso de tiempo avanza la velocidad disminuye y el nUmero de
Reynolds también, ocasionando un régimen laminar en la mayoria del tiempo que
dura el pulso. El nUmero de Womersley determina la forma del perfil de velocidad.
Como a en la zona de la reduccién presenta un valor menor a 3, los perfiles son
completamente parabdlicos (flujo completamente desarrollado). En la zona aguas
abajo el valor de «a esta entre 3y 10 el perfil pasa de ser parabdlico y se vuelve mas
plano, lo que quiere decir, que la velocidad maxima no se encuentra en el centro del

perfil [27], como se puede observar en la Figura 28, Figura 29 y Figura 30.

Tabla 9. Valores de nUmero Reynolds y numero de Womersley para cada instante de tiempo del pulso en la
zona-recubrimiento y zona-aguas abajo.

Ubicacidon | tiempo (s) | Reynolds | Womersley | Ubicacion | tiempo (s) | Reynolds | Womersley
0,1 2271 0,1 2602
0,5 644 0,5 737
o
<]
PVOH + NTC g 01 2273 o 01 2605
+ — o
0,1% E 0,2 1179 3,6911 _‘.f: 0,2 1351 3,906
E 0,5 644 © 05 738
S @
s -
] @
PVOH + NTC 3 01 2276 i 0,1 2607
9 “?’ 0,2 1181 3,695 S 0,2 1353 3,910
0,2% & S
g 0,5 645 0,5 739
N
PVOH + NTC 0.1 2278 01 2610
+
0,3% 0,2 1182 3,70 0,2 1354 3,914
0,5 646 0,5 740
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5.7.3 Mapeo de los perfiles de esfuerzo cortante en la superficie del

recubrimiento sin y con nanorefuerzo

La Figura 31 y 32 muestra los perfiles de los esfuerzos cortantes que se generan
en una seccidn expuesta del recubrimiento en diferentes pasos de tiempo. Como se
puede observar, la diferencia es casi imperceptible debido a que el porcentaje en la

contraccion radial de los recubrimientos con nanorefuerzos no es mayor al 0.3%.
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el eje Z - T = 0.1s(sistole),0.2s(diastole) y 0.5s(final del pulso), PVOH c) perfil del esfuerzo cortante en
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De igual forma se puede observar en la Figura 33 que los valores de esfuerzo
cortante en los instantes de tiempo seleccionados, son imperceptibles, apenas 0,3%
de diferencia.
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CAPITULO 6
6 CONCLUSIONES Y TRABAJO FUTURO

6.1 CONCLUSIONES

En este estudio se presentaron los resultados de la caracterizacion de las
propiedades mecanicas del PVOH reforzado con nanotubos de carbono (0.1, 0.2,y
0.3% en peso de NTC) a través de ciclos de congelacién/descongelacion. Los
resultaron permitieron establecer que en general, a medida que se aumenta el
porcentaje de concentracidon de NTC, aumenta de manera gradual el modulo de

Young en un 3.5% y la deformacion del material hasta un 21%.

Otro aspecto a resaltar en el comportamiento mecénico de la membrana fue el tipo
de polimerizacion empleado mediante los ciclos de congelacion/descongelacion.
Esta técnica permitié reducir su rigidez y obtener una especie de hidrogel con
propiedades mecanicas estables al contacto con el agua y capaz de soportar

grandes deformaciones, como se evidencio durante los ensayos de traccion.

Es también importante resaltar que a pesar que se tuvo cuidado de realizar una
buena agitacion mecénica en la preparacion del polimero con los nanotubos de
carbono, se seguia presentando no homogeneidad de los NTC en las muestras, es
decir, que exista aglomeracion del reforzante en algunos puntos del material
ocasionando estadisticamente resultados sin un orden de simetria y en ciertos

casos poseian una mayor dispersién que en otros.

Desde el punto de vista computacional, el estudio estructural mostré que a una
presion de despliegue dada y que a medida que aumenta el porcentaje de NTC, se
registra un porcentaje de variacion no mayor al 0.1% en los desplazamientos totales,
un 9% en el esfuerzo Von-Mises y una disminucion no mayor al 3% en la
deformacion total. Adicionalmente la contraccion longitudinal y radial del conjunto
membrana-stent tuvieron una variacion baja que no supera el 0.3%. Todas estas
variaciones se dieron en los recubrimientos reforzados con nanotubos de carbono

(0.1%, 0.2% y 0.3% (wt)) con respecto al recubrimiento sin la presencia de NTC.
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Respecto a la hemodinamica local cercano al conjunto membrana-stent tampoco se
presentaron variaciones significativas en las velocidades y esfuerzo de pared ya
que como se menciond anteriormente la contraccion radial fue pequefia, del orden
del 0.105 — 0.315%. Adicionalmente, los Reynolds presentados durante el flujo
pulsatil se conservaron en regimenes laminares sin la presencia de zonas de

recirculacion de flujo ya que los cambios de seccidn no superan el 6% de amplitud.

Finalmente, el aporte del presente trabajo se enfocd en caracterizar tanto
experimentalmente como computacionalmente el comportamiento de una
membrana de PVOH reforzado en bajas concentraciones de NTC para su posible
uso como recubrimiento de stents. Es importante resaltar que los NTC empleados
en la membrana tienen como finalidad servir de transporte de farmacos para evitar
la formacién de una nueva placa aterosclerética al ser implantado un stent. Los
resultados evidencian que en los porcentajes de NTC analizados, la rigidez del
material no tuvo una variacién significativa, lo que favorece el buen desempefio del

stent.

6.2 TRABAJO DE FUTURO

» Extraccion y reconstruccibn de geometrias reales segun estudios de
imagenes mri y tac.

» Caracterizaciéon del recubrimiento a base de PVOH con diferentes pesos
moleculares, reforzado con otras concentraciones de nanotubos.

* Acoplamiento de las geometrias, recubrimiento-arterias reales

* Simulacién de la interaccion fluido-estructura por medio de un tratamiento
simultdneo o monolitico.
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