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RESUMEN

El desarrollo de este trabajo se centro en plantear las bases para el desarrollo de
dispositivos valvulares implantados a través de la técnica de cateterismo. La idea
principal de este trabajo es aumentar la resistencia de las hojuelas que conforman
las valvulas cardiacas a causa de esto se propuso un arreglo de inclusiones elipticas
de tela de arafia para modificar la estructura interna del material polimérico utilizado
como matriz. Mediante el arreglo propuesto se logré direccionar las cargas
presentes en las hojuelas a partir de las teorias para el analisis de materiales
compuestos con inclusiones.

Se realizo un andlisis tribolégico para conocer las condiciones de adhesion
presentes entre el stent de nitinol y las células endoteliales valvulares (VECSs) con
la finalidad de elegir un biomaterial que pueda mejorar las condiciones de adhesion
presentes en la interaccion STENT-NITINOL esto ayudara a mejorar el pobre
acoplamiento presente en este tipo de implantes.




ABSTRACT

The development of this work focused on laying the foundations for the development
of valvular devices implanted through the catheterization technique. The main idea
of this work is to increase the resistance of the flakes that make up the heart valves
because of this an arrangement of elliptical spider web inclusions was proposed to
modify the internal structure of the polymeric material used as a matrix. Through the
proposed arrangement it was possible to direct the charges present in the leaflets
from theories for the analysis of composite materials with inclusions.

A tribological analysis was performed to know the adhesion conditions present
between the nitinol stent and valvular endothelial cells (VECSs) in order to choose a
biomaterial that can improve the adhesion conditions presentinthe STENT-NITINOL
interaction, this will help to improve the poor coupling present in this type of implants.
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INTRODUCCION.

Diez a veinte por ciento de todos los procedimientos quirtrgicos cardiacos se deben
a una enfermedad cardiaca valvular. En las ultimas décadas, la etiologia de la
enfermedad valvular ha cambiado. En México en el afio de 1950, aproximadamente
15,000 personas murieron a causa de una enfermedad cardiaca cifra que fue
decreciendo conforme se desarrollaban técnicas con la finalidad de controlar la
enfermedad [1]. Sin embargo, aun con los procedimientos y técnicas desarrolladas
la enfermedad valvular degenerativa sigue siendo la causa principal de muerte en
todo el mundo. Las estadisticas recientes revelan que la prevalencia de todas las
cardiopatias valvulares aumenta con la edad, desde el 0,7% en las personas de 18
a 44 afos hasta el 8,5% en las de 65 a 74 afos, y el 13,3% en las personas mayores
de 75 afos [2]. A causa del aumento de la edad en la poblacion el nUmero de
trastornos valvulares probablemente continuard aumentando. Es necesario un
conocimiento profundo de los dispositivos valvulares que ayuden en el tratamiento
de estas enfermedades que cada afio cobran la vida de muchas personas.

Para los pacientes con enfermedad valvular avanzada, el reemplazo o la reparacion
quirdrgica de la valvula a corazén abierto sigue siendo el tratamiento estandar con
excelentes resultados a corto y largo plazo. Sin embargo, existe un porcentaje
significativo de pacientes tipicamente mayores que no se consideran candidatos
quirargicos. Por ejemplo, en las encuestas de Europa y Estados Unidos, alrededor
del 30% de los pacientes con estenosis adrtica sintomatica grave no se consideran
candidatos para una cirugia a corazén abierto a causa de la naturaliza invasiva del
procedimiento [3]. La implantacién de dispositivos valvulares via catéter parecen ser
prometedores para los subgrupos de estos pacientes de alto riesgo.

El implante de valvula alrtica transcatéter para pacientes con enfermedades
valvulares utiliza un sistema de stent, en los cuales se monta una valvula
bioprotésica. Este sistema es anclado en el anillo y se extienden hacia la raiz de la
valvula. Desde la primera implantaciéon exitosa en humanos en 2002, se han
implantado diferentes generaciones de protesis valvulares auto expandibles en
varios miles de pacientes de alto riesgo [4]. Los resultados han sido prometedores,
con una alta tasa de éxito de implantacion, mejoras hemodinamicas y clinicas
significativas y tasas de supervivencia mejoradas en comparacion con el tratamiento
meédico tradicional. Sin embargo, la desventaja principal de estos dispositivos es la
poca resistencia a causa del tipo de tejido utilizado en la fabricacion de estos
dispositivos [5].




Este trabajo se dividirhd en 5 capitulos en donde se describirdn a través de ellos
como se pretende mejorar la resistencia de las valvulas cardiacas para que puedan
soportar las cargas ciclicas que demanda el corazon. En el capitulo 1 se describen
los antecedentes sobre los dispositivos valvulares que serviran como referencia
mara el modelo propuesto en este trabajo. El capitulo 2 describe la teoria basica
que servir4 de utilidad para el calculo de las fuerzas de adhesion presentes entre
un stent y el tejido valvular, asi como las propiedades del material compuesto
propuesto. El capitulo tres describe la metodologia de disefio de la estructura
interna de un material compuesto por medio de inclusiones elipticas, asi como las
condiciones de frontera utilizadas para la simulacion de las hojuelas propuestas. En
el capitulo cuatro se muestran la obtencion y discusion de los resultados obtenidos.
En el capitulo cinco se muestran las conclusiones de esta tesis y se proponen los
trabajos futuros y recomendaciones a seguir para el desarrollo de una protesis
valvular implantada a través de cateterismo.
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CAPITULO |

1 ESTADO DEL ARTE

1.1 Introducciodn

En Meéxico, la principal causa de muerte esta relacionada a enfermedades
cardiovasculares. En el afio 2016, segun INEGI se tuvo un registro de 234,085
muertes a causa de estas afectaciones. El sector de la poblacion mas vulnerable a
padecer dichas enfermedades son las personas de edad avanzada de las cuales se
tiene un registro de 177,596 decesos Unicamente en el afio 2016[1] .

Dentro de las enfermedades cardiovasculares coexiste un tipo de enfermedad que
afecta las valvulas del corazén, que son las encargadas de direccionar el flujo
sanguineo dentro del corazon y de este modo proporcionar los nutrientes y oxigeno
gue se necesitan para que el cuerpo humano realice sus funciones vitales con
normalidad.

La enfermedad valvular cardiaca ocupa el segundo lugar de prevalencia entre
patologias cardiovasculares. En casos avanzados de disfuncion, la valvula nativa
es reemplazada por diferentes protesis cardiacas, que pueden ser construidas con
materiales sintéticos (valvulas mecénicas) o con materiales bioldgicos (valvulas
biologicas) y puede ser implantadas de forma tradicional (toracotomia) o a través de
pequefios tubos denominados “catéteres” (cirugia transcatéter) [2]. La cirugia
tradicional (toracotomia) fue el primer método utilizado para tratar estas
enfermedades. Es un método invasivo que impide que muchos pacientes con
estados de salud delicados o de edad avanzada no puedan ser tratados
quirdrgicamente a causa de la naturaleza invasiva de este método [3]. Por otro lado,
para contrarrestar este problema en los Ultimos afios se ha desarrollado la cirugia
valvular transcateter un método poco invasivo que es una opcion para personas
consideradas inoperables por la cirugia tradicional, este método consiste en
introducir una valvula auto expandible dentro de un delgado tubo llamado catéter
gue es introducida por alguna de las arterias que llegan directamente al corazén
dentro de la cual se expande y ajusta a la arteria por medio de un dispositivo
llamado” stent” [4].
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Hoy en dia existe una competencia en marcha por mejorar los actuales implantes
valvulares, en especial los implantes que son introducidos via catéter. Estos
dispositivos presentan aun algunos problemas de disefio y carecen de un historial
clinico que compruebe su eficacia a largo plazo. Lo problemas que aun estan
presentes en estos dispositivos son los siguientes:

— Baja resistencia radial, es decir que el “stent” o soporte valvular no se acopla
a la cavidad en donde debe ser sustituida, esto genera que la valvula cambie
de posicién, generando afectaciones en el direccionamiento de las cargas y
el flujo sanguineo, limitando de esta manera su funcionamiento [5].

— Durabilidad de los elementos valvulares, en la actualidad los materiales con
los que se fabrican las vélvulas transcateter son materiales biolégicos como
el pericardio bovino, estos materiales que, si bien poseen una excelente
biocompatibilidad con el cuerpo humano, no tienen la suficiente resistencia
para soportar las grandes cargas ciclicas que genera la sangre al pasar por
estos elementos, por lo que su durabilidad se ve limitada de 10 a 15 afios [6].

Las nuevas valvulas, que hacen posible reparar el corazén sin rigores de la cirugia
gue abre el pecho han estado disponibles en Europa y Estados unidos con ventas
de alrededor de $100,000 mdd [7]. Pero esta nueva tecnologia no es econémica, en
EUA el costo actual de una cirugia de reemplazo valvular es de 50 mil ddlares
aproximadamente, suma que incluye honorarios quirdrgicos, costos hospitalarios y
el precio de una véalvula de reemplazo que se vende aproximadamente en 5 mil
dolares [8]. El envejecimiento progresivo de la poblacion aumentara la demanda de
dispositivos médicos que ayuden a mejorar la salud de la poblacion que padecen
de estas enfermedades a nivel mundial, por lo que el abordar y mejorar los
problemas de disefio que presentan los implantes valvulares transcatéter ayudara
de manera significativa a reducir los costos y aumentar la sobrevida de las personas
gue padecen de enfermedades valvulares.

1.2 Anatomia del corazon

El sistema circulatorio dentro del cuerpo humano es muy importante debido a que
ayuda a trasportar la sangre y la linfa, proporcionando los nutrientes necesarios para
gue el cuerpo humano realice sus funciones vitales con normalidad.

Para mover liquido dentro de conductos, se necesitan bombas. En el aparato
circulatorio hay dos circuitos que necesitan una bomba individual, y la funcién
impulsora de tal bomba la aporta el corazén, que consiste en realidad de dos
bombas, adosadas lado a lado como se muestra en la figura 1.1. Las dos mitades
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del corazdn, con un mecanismo impelente separado, se conocen como corazones
izquierdo y derecho, cada uno esta en relacion con un circuito diferente. El corazon
derecho bombea sangre al llamado circuito pulmonar de tal forma que de €l depende
la circulacion pulmonar. El corazon izquierdo impulsa sangre al resto del cuerpo, y
dado que la organizacion corporal se ha calificado de sistema, la circulacién en toda
esta seccion ha recibido el nombre de circulacion sistémica [9].

CABEZAY EXTREMIDAD SUPERIOR

Vena cava

- : 5 Pulmones
superior [ ¥
Auricula derecha ‘

Valvula
pulmonar

pulmonares

Auricula
Valvula izquierda
trictspide Valvula mitral
Ventriculo derecho Valvula adrtica

Vena cava —| Ventriculo
inferior izquierdo

TRONCOY EXTREMIDAD INFERIOR

Figura 1.1 Anatomia del corazén y trayecto del flujo sanguineo a través de las cavidades cardiacas [10].

En cada circuito la bomba lleva sangre a presiéon a través de tubos potentes y de
paredes gruesas llamados arterias que se ramifican repetidas veces hasta terminar
por ultimo en tubos resistentes de menos calibre llamados arteriolas, que actuan
como valvulas reductoras de presion y llevan sangre a los capilares de pared fina,
a presion relativamente pequefia. Los lechos capilares de los pulmones permiten la
liberacién de dioxido de carbono de la sangre y su paso al aire inspirado y la
absorcion de oxigeno a los eritrocitos. En la circulacién sistémica los capilares
permiten al oxigeno y los nutrimentos pasar a través de sus paredes, y que estos
elementos esenciales lleguen a las células del cuerpo. La sangre de los lechos
capilares en ambos circuitos llega en primer término a las vénulas y después de
ellas, a las venas, que estan dispuestas de tal modo que la sangre recibida de los
pulmones pasa al corazon izquierdo, que la impulsa por toda la circulacion
sistémica, en tanto que la sangre que vuelve del circuito sistémico es impulsada al
corazon derecho que la bombea para hacerla llegar a los pulmones, en donde de
nuevo es oxigenada y limpiada de di6xido de carbono [11].
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En siguiente término, las mitades derecha e izquierda de corazon poseen dos
camaras principales, esto es, una auricula en la parte superior en la cual se retne
la sangre que retorna a ese lado del corazén, y un ventriculo. Auriculas y ventriculos
son estructuras saculares cuyas paredes consisten en musculo cardiaco. Las
paredes de los ventriculos son mucho mas gruesas y potentes que las auriculas
correspondientes. La funcion fundamental de las auriculas es actuar como
depodsitos de sangre entre una y otra contraccion cardiaca. Sin embargo, la mayor
parte de la sangre que entre uno y otro latido llega a las auriculas, pasa a traves de
las vélvulas que se interponen entre la auricula y el ventriculo que esta en sentido
inferior. La valvula entre la auricula y el ventriculo derechos recibe el nombre de
tricispide y la que esta entre la auricula y el ventriculo izquierdos, mitral. Ambas
valvulas se abren cuando el corazoén se llena entre uno y otro latido, y permanecen
abiertas mientras se contraen las auriculas. Sin embargo, cuando se contraen los
ventriculos dichas valvulas quedan cerradas, mientras se genera la presion
suficiente en las cAmaras en contraccion. Sin embargo, tal presion obliga a la valvula
pulmonar a abrirse, de tal modo que el ventriculo derecho vacia su contenido en la
circulacién pulmonar y la valvula aortica termina por abrirse y la sangre del
ventriculo izquierdo se distribuye en todo el organismo.

Cuando los ventriculos terminan su contraccion y comienzan a relajarse, la presion
en su interior desciende a un nivel mucho menor de la que esta en las arterias hacia
donde bombearon y vaciaron la mayor parte de su contenido. Por esta razén, por la
presion de las arterias por arriba de ellas, las valvulas pulmonar y aértica terminan
por cerrarse, posicion que conservan hasta que se llenan de nuevo los ventriculos
y se contraen una vez mas. Mientras los ventriculos en relajacién se llenan de
nuevo, las valvulas tricispide y mitral quedan abiertas, porque la presién de la
sangre que llega a ellos es mucho mayor de la que existe en los ventriculos
relajados.

Los tubos en los cuales pasa sangre por accion de la contraccién ventricular reciben
el nombre de arterias, porque alguna vez se pens6 que contenian aire. En las
arterias, la sangre esta a presion, y esta es mayor en la circulacién sistémica que
en la pulmonar. Las paredes arteriales poseen elastina y musculo liso como
componente principal, y por ello se adaptan a la presion en su interior. Todavia mas
la elastina es estirada por las contracciones ventriculares y al volver a un estado de
menor distension, conserva la presion en las arterias entre uno y otro latido, como
se describié anteriormente.
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Mecanismos especiales del corazén producen una sucesion continua de
contracciones cardiacas denominada ritmicidad cardiaca, que transmite potenciales
de accién por todo el musculo cardiaco y determina su latido ritmico.

El ciclo cardiaco esta formado por un periodo de relajacibn que se denomina
diastole, seguido de un periodo de contraccion denominado sistole.

La duracion del ciclo cardiaco total, incluidas la sistole y la diastole, es el valor
inverso de la frecuencia cardiaca. Por ejemplo, si la frecuencia cardiaca es de 72
latidos por minuto, la duracion del ciclo cardiaco es de 1/72 latidos por minuto,
aproximadamente 0.0139 min por latido, 0 0.833 s por latido [9].

Cada ventriculo tiene una valvula de entrada y otra de salida que posee hojuelas
como se muestra en la figura 1.2. Las hojuelas o valvas de dichas valvulas son, en
esencia, pliegues de endocardio, pero dado que dos capas solas de endocardio no
tendrian la fuerza suficiente para soportar las presiones generadas, en la zona
media de cada valva hay un refuerzo de una capa plana de tejido conectivo denso.

La valvula de ingreso del ventriculo derecho consiste en tres valvas y recibe el
nombre de valvula tricuspide. La valvula de ingreso del ventriculo izquierdo tiene
s6lo dos hojuelas, razén por la cual se le ha llamado bicuspide, o con mayor
frecuencia mitral, porque se asemeja mucho a la mitra de un obispo.

VALVULA MITRAL

Velo

WM\ Cuerdas tendinosas

( Musculos papilares

|
\/@ot

VALVULA AORTICA

Figura 1.2 Representacion de la estructura de valvulas mitral y aortica [10].

Las hojuelas de las valvulas auriculoventriculares poseen estructura histologica
similar. Estan cubiertas en ambos lados por endocardio y tienen una capa media de
sostén a base de tejido conectivo denso, con numerosas fibras elasticas [11].
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En la base de la valva la lamina medial, hecha de coldgena, se continua con el tejido
conectivo denso de los anillos que rodean los orificios. En tal sitio se han descrito
fibras de musculo liso y se le ha atribuido accion esfinteriana.

Las cuerdas tendinosas hechas de tejido conectivo denso que estan cubiertas de
endocardio delgado van desde los musculo papilares hasta la superficie ventricular
de la capa media de sostén de cada valva. Se debe sefalar que las valvas de los
orificios de salida como son la aorta y las valvulas pulmonares se abren con la
contraccion ventricular, y que solamente las valvulas de entrada una vez cerradas
(tricuspide y mitral), son las que soportan toda la presion de la contraccion
ventricular.

La valvula de salida del ventriculo derecho recibe el nombre de semilunar pulmonar,
porque sus hojuelas tienen forma de media luna. La valvula de salida del ventriculo
izquierdo se conoce como valvula semilunar aortica y también tiene tres hojuelas.
Las hojuelas o valvas de estas véalvulas son méas delgadas. Sin embargo, tienen la
misma estructura general.

Valvula pulmonar
Vdlvula aortica

Valvula mitral y tricuspide

Figura 1.3 Conformacién de las valvulas cardiacas dentro del corazén [10].

1.3 Breve historia del remplazo valvular

Existen cuatro valvulas en el corazon (aortica, mitral, tricispide y pulmonar)
encargadas de mantener el flujo unidireccional de la sangre, la cual tiene la funcién
de proveer nutrientes y oxigeno necesarios a huestro organismo.

Existen diferentes enfermedades que involucran una o mas valvulas del corazon y
cuando se presentan impiden su correcto funcionamiento, aumentando de esta
manera el riesgo de muerte en personas que presenten estas enfermedades. Las
enfermedades presentes en las valvulas pueden ser congénitas o debido a otros
factores que se presenten en la vida del paciente. El tratamiento puede ser con
medicamentos, pero a menudo, dependiendo de la gravedad, implica la reparacion
o el reemplazo de la valvula. La valvula adrtica es la mas susceptible a las
enfermedades ya que mantiene una diferencia de presion mas grande entre el
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ventriculo izquierdo y la aorta principal para garantizar que la sangre oxigenada se
distribuya de manera efectiva en todo el sistema arterial [12].

Hay dos enfermedades principales que pueden afectar las valvulas: la estenosis y
la regurgitacion. La estenosis se presenta a causa de la calcificacion de las valvas,
esto obstruye el flujo sanguineo y deteriora las valvas del corazén, mientras que la
regurgitacion, es una enfermedad que genera un retroceso del flujo sanguineo
generalmente a causa del deterioro valvular.

La implantacion valvular es una técnica quirirgica que se realiza para sustituir
valvulas cardiacas enfermas, cuando la reparacién o correccion de estas resulta
imposible.

Hay dos tipos bésicos de valvulas cardiacas artificiales: véalvulas cardiacas
mecanicas y valvulas cardiacas bioprotésicas y pueden ser clasificadas como se
muestra en la figura 1.4. Las valvulas cardiacas mecdanicas son aquellas que estan
fabricadas completamente con materiales artificiales. Estas valvulas suelen tener
una bola o disco, un disco basculante o un disefio bileaflet y estdn compuestas
principalmente de aleaciones de carbono LTI. Las valvulas cardiacas bioprotésicas
estan compuestas principalmente de material que se obtiene de tejido vivo, incluidas
las valvas de la valvula cardiaca aértica porcina y el pericardio bovino. Las valvulas
también se pueden trasplantar de donantes (homoinjertos) y de los propios
pacientes (autoinjertos).
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Valvulas de caja y bola

— Starr-Edwards,
Magroven-Cromie (sin sutura)
Smeloff-Sutter

De un solo disco
Beall,Cooley -Cuter
Cros-Jonc
Gott-Dagget, Harken
Kay-Shiley, Lillhei-Kaster
Omniscience, Wada-Cutter,
Bjork-Shilley, Medtronic-Hall

Valvulas de disco

De dos discos (Bileaflet)
ATS Bileaflet, Carbomedics
Edwards-Duromedics
Medtronic-Parallel

ON-X, St. Jude.

Valvulas porcinas
— Hancock
Carpentier-Edwards.

De pericadio bovino

Vélvulas de tejidos || | Carpentier Edwards
animales lonescu-Shilley
(Heterograft o Xenograft) Hancock
Sin soporte
Valvulas biologicas (Stentless)
| St. Jude Toronto
Medtronic
Homoinjertos
|| Valvulas de tejidos _‘ l

humanos

—{ Autoinjertos ‘

Figura 1.4 Clasificacién de los implantes valvulares [13].

La sustitucion de la valvula cardiaca, iniciada a principios de la década de 1960, es
ahora un procedimiento quirdrgico de rutina que emplea dispositivos hechos de
biomateriales sintéticos para la sustitucion de las funciones mecanicas de las
vélvulas enfermas. El reemplazo de las valvulas cardiacas ofrece una excelente
mejora en la calidad de vida de miles de pacientes y puede considerarse uno de los
principales logros de la ingenieria biomédica. Se estima que méas de 300,000
valvulas cardiacas de reemplazo se implantan anualmente en todo el mundo, por lo
gue el impacto social y econémico de la investigacion y el desarrollo de las valvulas
cardiacas es de particular importancia [12]. Las valvulas mecanicas se utilizan para
reemplazar las valvulas cardiacas humanas enfermas en aproximadamente el 50%
de los casos. Las valvulas cardiacas bioprotésicas se usan en un 45% adicional de
los casos. Las valvulas de autoinjerto y las valvulas de homoinjerto representan el
resto de las valvulas implantadas. Los autoinjertos y homoinjertos exhiben excelente
durabilidad después de la implantacion, pero no son compatibles para todos los
pacientes [14].

18




La investigacion para el tratamiento quirdrgico de la obstruccion de las valvulas
cardiacas se inicia desde finales del siglo diecinueve con Samways en 1898 y
contintia durante el siglo veinte con la introduccién de las valvulotomias realizadas
por Cutler & Levin en 1923. El primer paciente en donde se implemento esta técnica
fue una nifia de 12 afios con estenosis mitral critica. Aunque Clutler llevaba afios
desarrollando el instrumental necesario para realizar esta intervencion, todavia no
disponia de él, por lo que utilizdé instrumental de neurocirugia para lograr sus
cometidos [15].

En 1953, Hufnagel implantd por vez primera una protesis de plexiglas que contenia
un oclusor de bola mostrada en la figura 1.5 a, en la aorta toracica descendente de
un paciente con una insuficiencia aodrtica, con la finalidad de erradicar sus efectos.
Hacia la década del 60 y luego del desarrollo del sistema de circulacion
extracorpoérea introducida por Gibbon en1954, se informan los primeros implantes
exitosos de valvulas cardiacas protésicas en forma de balén que se muestran en la
figura 1.5 b, practicados por Starr-Edwards en posicién mitral y por Harken en
posicion adrtica. Aunque las valvulas con bola enjaulada han demostrado ser
duraderas, su disefio de obstruccion central da como resultado una mayor caida de
presién a través de la valvula en la posicion abierta y, por lo tanto, mayores
tensiones mecanicas en la véalvula. Su perfil relativamente grande aumenta la
posibilidad de interferencia con las estructuras anatomicas después de la
implantacion. Esto condujo al desarrollo de valvulas de disco enjaulado de bajo perfil
a mediados de la década de 1960 [16] .

Figura 1.5 Implante de oclusor de bola (a), valvula tipo bola para arteria mitral y aortica (b) [17].

La introduccion de valvulas con bola enjaulada fue un gran avance en el tratamiento
de pacientes con cardiopatia valvular. El disefio de valvulas con bola enjaulada es
un logro mundial ya que contintdan sirviendo como punto de referencia contra el cual
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se evallian y comparan los disefios mas nuevos de vélvulas basculantes y de discos
bilaterales. Sin embargo, también esta claro que el rendimiento de estas valvulas
mecanicas esta asociado con una serie de complicaciones, la mayoria de las cuales
estan relacionadas con caidas de alta presion y caracteristicas hemodinamicas
deficientes.

Con el propdsito de optimizar las valvulas de bola enjaulada que eran lentas en
respuesta dindmica al flujo pulsatil de la hemodinamica natural del cuerpo, se uso
un disco plano, en lugar de una bola. Estos tenian un perfil mas bajo en comparacion
con las valvulas de bola enjauladas, pero aun presentaban problemas
hemodindmicos al tener una valva que permanecia relativamente obstructiva
cuando se abria la valvula. Por lo tanto, se introdujo un disco con una inclinacion
dentro del anillo de la valvula, causando una obstruccion mas baja del flujo
sanguineo en comparacion con las valvulas enjauladas de balén en la posicién
abierta. Los primeros ejemplos de este concepto fueron las valvulas de mariposa y
se introdujeron por Cross-Jones, Kay-Shiley y Beall durante 1965-1967. Estas
valvulas se usaron exclusivamente en las posiciones mitral y aortica. Sin embargo,
debido a las altas tasas de complicaciones como la obstruccién y el flujo de retorno
dinamico, se dejaron de lado en breve. El siguiente desarrollo significativo fue la
introduccién de valvulas de disco disefiadas por Bjork-Shiley en 1967 que se
muestra en la figura 1.6 a. El concepto de disefio de esta valvula implica un disco
de flotacion libre, que en la posicion abierta se inclina en angulo dependiendo del
disefio de los puntales que retienen el disco. En la posicion abierta actia como un
perfil aerodinAmico, que hace que la sangre fluya sobre y alrededor de él, lo que
reduce las anomalias del flujo. La prétesis Bjork-Shiley original empled poliacetal,
gue luego fue reemplazado por carbono pirolitico. Un disefio alternativo fue la
prétesis Medtronic-Hall se introdujo en 1977 que se observa en la figura 1.6 b.
Aungue las vélvulas mecénicas de disco inclinado tienen mejores caracteristicas
hemodinamicas que las de bola, la fractura del soporte (stent) y las complicaciones
relacionadas siguen siendo un problema en algunos modelos. Las valvulas bileaflet
se disefiaron para abordar algunas de las deficiencias del disefio del disco
basculante. Tienen dos folletos semicirculares colocados dentro del anillo por
bisagras. El area grande y efectiva del orificio de las valvulas biliares contribuye a
crear un perfil de flujo plano, casi normal, con muchas menos obstrucciones y
anormalidades en el flujo sanguineo, en comparacion con las generaciones
anteriores de valvulas de reemplazo. Sin embargo, la formacién de trombos que
obstruyen las arterias sigue siendo un problema que no se ha podido erradicar en
su totalidad, lo que provoca que los pacientes con este tipo de implantes requieran
el uso de anticoagulantes de por vida [17].
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Figura 1.6 Valvula de disco oscilante Bjork-Shiley (a), Valvula de disco inclinado Medtronic-Hall (b) [17].

St. Jude Medical Inc. introdujo la primera valvula bileaflet en 1978. Este disefio
incluye dos valvas piroliticas de carbono con bisagras semicirculares como se
observa en la figura 1.7, que en la apertura estan destinadas a proporcionar un flujo
libre de perturbaciones. Los disefios de vélvulas bileaflet son conocidos por
proporcionar un perfil de flujo uniforme y un menor nivel de complicaciones
estructurales, sin embargo, la formacién de trombos en las bisagras y la falla de la
valvula son algunos de los problemas presentes en algunos disefios. Otro
inconveniente principal de las valvulas mecanicas con stent rigido y foliolo es la
cavitacion. La cavitacidn se relaciond por primera vez directamente con las valvulas
mecanicas a mediados de la década de 1980, después de una serie de fallas
valvulares observadas con la valvula bivalva Edwards-Duromedics. El dafio
observado indicé que la cavitacion podria ser responsable. Mas tarde, en varios
estudios in vitro, se encontrd la formacién de burbujas y el colapso debido a la
cavitacion en la superficie de la valva. Ademas, se sugirio que la cavitacion también
podria causar dafio a las células sanguineas y, por lo tanto, aumentar el riesgo de
complicaciones tromboembdlicas [18]. La valvula bivalva Edward-Duromedics
fabricada con carbono LTI se introdujo en 1982, pero se retird del mercado en 1988
debido al desgaste del material. Se han registrado 46 casos de desgaste de valvas
por parte del fabricante, de un total estimado de 20,000 valvulas implantadas entre
1982 y 2000. La microscopia electronica de barrido de las valvulas revelo areas
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confinadas de picaduras y erosion de la valva y las superficies de la carcasa debido
a la cavitacion[19].

Figura 1.7 Véalvula bileaflet St. Jude de flujo central [17].

Se han realizado diversos estudios con ayuda de un simulador circulatorio pulsatil
como el que se muestra en la figura 1.8 en donde las prétesis mecanicas son
estudiadas para determinar la cavitacion existente en este tipo de dispositivos, las
prétesis bileaflet muestran una cavitacion hasta un gradiente de presion ventricular
de 5000 mmHg / s. El umbral depende del tipo y tamafio de la valvula y, a veces, se
encuentra dentro del rango fisiol6gico por debajo de 2000 mmHg / s. Las burbujas
de cavitacion visibles con un diametro de hasta 1,8 mm y un tiempo de colapso de
menos de 0,1 ms sugieren que la cavitacidbn por vapor desempefia un papel
importante para el dafio del material en las protesis mecanicas [20], Lo anterior es
ocasionado principalmente por la geometria antinatural de los elementos
mecanicos. Los fendmenos de flujo alrededor de las valvulas cardiacas son
importantes para el disefio de nuevos dispositivos ya que permiten predecir el
comportamiento de una valvula bajo condiciones reales de operacion. Se han
realizado métodos computacionales como el de Stijnen [21] para predecir las
influencias de las variaciones de flujo pulsétil provocado por la sangre que pasa a
través de las valvulas protésicas expresadas en los nimeros de Reynols y Strouhal,
en donde se realizaron mediciones de velocidad de Imagenes de particulas en una
configuracion experimental in vitro para validar los resultados computacionales
proporcionados inicialmente por el autor. El método de Stijnen se puede aplicar
facilmente en problemas de interaccién fluido-estructura completamente
tridimensionales que hace adecuado el uso de este método para los analisis
dindmicos de las valvulas en geometrias fisiol6gicamente realistas.
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Figura 1.8 Circuito circulatorio pulsatil. 1) Dep6sito de fluidos; 2) tubo de visualizacién; 3) medidor de presién
auricular; 4) camara  atrial; 5) valvula mitral; 6) camara de compresidn; 7) ventriculo elastico; 8) valvula adrtica; 9)
aorta elastica; 10) alojamiento aértico 11) tubo de conexdn; 12) transductor de flujo; 13) resistencia caracteristica;
14) elemento de sumisién; 15) resistencia periférica; 16) mecanismo de ajuste; 17) accionamiento hidraulico; 18 )
estroboscopio; 19) CCD-videocamara [20].

El Velocimetro por imagen de particulas (PIV) ademas de proporcionar informacion
sobre las velocidades y tensiones de flujo es utilizado para evaluar la geometria mas
adecuada para una proétesis valvular a causa de que permite posicionar la valvula
en diferentes angulos de operacion esto permite predecir el comportamiento del flujo
sanguineo y es capaz de proporcionar mediciones confiables para el disefio de
dispositivos valvulares; este proceso se ha convertido en una herramienta
invaluable en el estudio del comportamiento de flujo en valvulas protésicas para el
corazon.

El método descrito anteriormente fue utilizado por el departamento de mecanica y
produccion de ingenieria de la universidad de Singapore [22] para evaluar el
rendimiento de cuatro valvulas cardiacas protésicas; una bioprotesis porcina, una
valvula de bola enjaulada y dos valvulas de disco basculantes. Las técnicas de
visualizacion de flujo, combinadas con campos de vector de velocidad y mapeos de
tensiones de Reynolds en la raiz aortica obtenida del PIV (figura 1.9) y las
mediciones de presidn se usaron para obtener una imagen general del campo de
flujo de las valvulas cardiacas protésicas en condiciones de flujo constante. Las
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bioprétesis porcinas mostraron la mayor pérdida de presion y la tension de Reynolds
de todas las valvulas probadas. Esto se debe principalmente a la reduccion en el
area del orificio causada por el anillo de montaje de la valvula y las endoprétesis de
la valvula. Para las valvulas de disco basculante un angulo de apertura mayor dio
como resultado un perfil de flujo mas suave y, por lo tanto, una menor tension de
Reynolds y caidas de presion. La valvula de St. Vincent exhibio la caida de presion
y las tensiones de Reynolds més bajas.
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Figura 1.9 Vector de velocidad PIV a), St Vincent Porcine Tissue b) Bjork—Shiley Tilting Disk c) St Vincent Meditech
Tilting Disk y d) Starr Edwards Caged Ball [22].

En la década de 1960, la silicona fue considerada una opcion para la fabricacion de
debido a su gran flexibilidad y biocompatibilidad. Sin embargo, en las
investigaciones clinicas, se encontro formacion de trombosis y engrosamiento de
las valvas. La silicona sufri6 fallas estructurales y corta durabilidad, y fue
abandonada como posible reemplazo de material [23]. Sin embargo, las proétesis
poliméricas fueron la piedra angular para el desarrollo de dispositivos valvulares
basados en la geometria de una valvula natural. El disefio de las valvulas de silicona
permitidé optimizar la geometria antinatural de las protesis mecanicas fabricadas de

24




materiales rigidos con hojuelas que desvian la trayectoria del flujo sanguineo. La
capacidad de los materiales poliméricos para mantener o simular estrechamente la
hemodinamica natural se basa en el hecho de que tienen una estructura flexible que
simula la rigidez exhibida por el tejido natural de la valvula cardiaca y les permite
contraerse y expandirse libremente de acuerdo con el movimiento de la arteria. Se
ha postulado que el material ideal para el reemplazo de tejidos blandos, incluidas
las valvulas cardiacas, seria un compuesto polimérico reforzado que mejore la
calidad estructural de las valvas.

En las ultimas dos décadas, se ha adquirido una mayor comprension de la
importancia del rendimiento hemodinamico 6ptimo de las véalvulas elastomeéricas
para su durabilidad. Actualmente, algunas véalvulas poliméricas han demostrado su
eficacia en dispositivos de asistencia para el uso a corto plazo (Abiomed, Medos y
Berlin Heart). Sin embargo, una valvula mecanica polimérica adecuado para la
implantacion a largo plazo aun no se ha realizado debido a una combinacién de
disefio de la valvula y propiedades insuficientes del material [24].

En la escuela de quimica e ingenieria biomolecular de Georgia a partir del afio 2006
[25] se han desarrollado trabajos prometedores sobre valvulas poliméricas en donde
se ha demostrado que dichas valvulas tienen el potencial necesario para reducir
significativamente los problemas relacionados a las complicaciones trombogénicas
y de fatiga asociadas con las valvulas mecénicas actuales. En dichos estudios se
han realizado experimentos en valvulas poliméricas de triple valva con diferentes
dimensiones y espesores de esta manera se busca encontrar los pardmetros
geométricos adecuados que permitan mejorar la durabilidad de las proétesis
poliméricas y mejorar la hemodinamica de estos dispositivos. El PIV mostrado en la
figura 1.10 fue utilizado para caracterizar los campos de velocidad in vitro y las
tensiones por cizallamiento de Reynolds, las valvulas se sometieron a condiciones
de flujo aodrtico y la fase de flujo de avance maximo en las tres valvulas se
caracterizé por un fuerte chorro central de aproximadamente 2 m/s con un perfil
plano a lo largo del borde posterior de las valvas. Se observaron chorros de fugas,
con un principio de magnitud de tension por cizallamiento de Reynolds de 4,500
dyn/cm2, en todas las valvulas con espesores gruesos. Los resultados del estudio
indican que el disefio de la comisura y el grosor de la valva influyen en la dinamica
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del fluido de la valvula y, por lo tanto, en el potencial trombogénico de las valvulas
poliméricas de trileaflet.

CCD cameras

Flow direction

Polymeric valve

Figura 1.10 Planos de medicién (lineas de punteadas) correspondientes a los experimentos 3D PIV. Todas las
mediciones posteriores se realizaron con referencia al anillo de costura de la valvula, que esta marcado como x =0
[25].

En 2015 Ehsan Fallahiarezoudar [26] realiz6 una investigacion que involucra
algunos estudios previos sobre el estudio y disefio de dispositivos valvulares, el
objetivo fue definir los parametros geomeétricos necesarios que se deben considerar
para el desempefio 6ptimo de una protesis cardiaca tales como el diametro de la
base de la valvula (Dp), el diametro de las comisuras (Dc), la altura de la valvula (H),
la longitud del borde libre de las valvas (L) , altura de la hojuela (Ln), altura de
coaptacion en el centro de las valvulas (Ch), el angulo de las valvas abiertas (a), el
Angulo de las valvas cerradas () y el angulo de la valva de borde libre en la posicion
abierta (y) . La figura siguiente ilustra los pardmetros mencionados de la valvula.

Figura 1.11 Variables geométricas a considerar en el disefio de una véalvula cardiaca [26].
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Las valvulas cardiacas bioprotésicas que se muestran en la figura 1.12 estan hechas
de valvulas adrticas porcinas o laminas pericardicas bovinas que se montan en

soportes (stents) para imitar la arquitectura valvular, o se dejan sin montar
(stentless).

Figura 1.12 Valvula porcina bioprotésica Hancock (a), Valvula Carpentier—-Edwards de pericardio bovino(b) [27].

La implantacion de valvulas con tejidos animales es claramente propensa al rechazo
inmunitario y la rpida degeneracion tisular. Por esta razén, los tejidos bovinos o
porcinos se tratan con glutaraldehido, un agente soluble en agua, que reduce casi
por completo la antigenicidad del tejido. Ademas, el glutaraldehido elimina todas las
células residentes, previene la degradacion por las enzimas del huésped y esteriliza
el tejido para la implantacién. Las valvulas cardiacas derivadas de tejidos son
menos trombogénicas que sus contrapartes mecanicas y no requieren tratamientos
anticoagulantes a largo plazo[28].

Las valvulas cardiacas bioprotésicas funcionan con bastante eficacia durante
muchos afios después de la implantacion, pero su durabilidad a largo plazo esta
limitada de 10 a 15 afios. Los seguimientos clinicos indican que mas del 50% de los
pacientes con implantes bioprotésicos desarrollan complicaciones después de los
10 afios [29]. Esta tendencia inquietante sugiere que la mayoria de las valvulas
implantadas tendrian que ser sustituidas después de 20 afios. La eleccion entre
valvulas mecénicas y biprotésicas depende de las caracteristicas especificas del
paciente. Las valvulas mecénicas son mas duraderas, pero requieren una terapia
anticoagulante de por vida, mientras que los implantes protésicos tienden a
deteriorarse mas rapidamente debido a procesos degenerativos, pero no requieren
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terapia anticoagulante. En general, las valvulas mecénicas se implantan en
pacientes de edad avanzada (60 afios 0 mas), que tienen una menor tendencia a
calcificar los implantes de tejido y pueden durar por el resto de la vida del paciente.
Por el contrario, se implantan mas valvulas bioprotésicas en pacientes y nifilos mas
jovenes. Las valvulas mecanicas siempre son la opcion para pacientes mayores, ya
que una segunda cirugia a corazén abierto para recuperar y reemplazar el
dispositivo defectuoso es propensa a altos riesgos clinicos y, por lo tanto, no se
recomienda.

Los principales mecanismos por los cuales los implantes bioprotésicos fallan se
deben al dafio estructural y la calcificacion del componente tisular. Muchas mejoras
en el disefio y la geometria de las valvas han reducido, pero no eliminado por
completo, la incidencia de dafios mecéanicos. Aunque estos dispositivos funcionan
bien mecanicamente, no poseen activos bioldgicos suficientes para cumplir con los
requisitos basicos de una valvula nativa. Como las valvulas bioprotésicas carecen
de células vivas, los procesos degenerativos inducidos por la fatiga mecanica, las
enzimas proteoliticas y la deposicibn de calcio deterioran lentamente los
componentes estructurales y conducen a una degeneracion progresiva de la
valvula. El disefio de prétesis valvulares cardiacas mecanicas y biolégicas han sido
objeto de intensas evaluaciones clinicas e investigaciéon en un esfuerzo por
desarrollar el implante ideal, lo cual ha estimulado adelantos sorprendentes en el
desarrollo de nuevos materiales para las prétesis mecanicas y en la preparacion y
disefio de tejidos en el caso de las prétesis biologicas.

Hoy en dia existe una técnica de implantacion muy prometedora que busca tratar a
personas con enfermedades valvulares consideradas inoperables por el método
convencional. Actualmente este método estd encaminado como uno de los mejores
para tratar las afectaciones valvulares. La investigacion de estos dispositivos se ha
realizado desde los afios 60. En 1965, Hywel Davies colocé una valvula montada a
través de un catéter via femoral en la aorta descendente de un perro. La valvula tipo
paracaidas fue orientada de tal manera que se abri6 pasivamente en diastole y
obstruy6 el flujo retrogrado. En las siguientes décadas, varios grupos
experimentaron con varias valvulas pasivas y temporales activadas por catéter
como se muestra en la figura 1.13. Este disefio de valvulas se pens6 como una
practica temporal de la regurgitacion adrtica y nunca se utilizaron en seres humanos
[30].
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Figura 1.13 Primeras véalvulas experimentales implantadas via catéter [31].

La primera intervencion via catéter dirigida especificamente a la valvula aértica
estendtica fue la valvuloplastia aortica con baldn; desarrollado inicialmente como
terapia para la estenosis adrtica congénita, y descrito para la estenosis adrtica
degenerativa en adultos en 1986 por Alain Cribier. La viabilidad de este
procedimiento proporciond la semilla para desarrollos futuros. En 1992, Henning
Andersen describi6 la primera valvula de stent adrtico transcatéter [32]. Esta valvula
fue construida de un marco de alambre hecho a mano dentro del cual se cosia una
valvula adrtica porcina como se muestra en la figura 1.14. El conjunto se rizd sobre
un catéter de balon y se implanté transarterialmente en un cerdo.

Figura 1.14 Valvula de Andersen [33].

Sin embargo, fue hasta el afio 2002, que Alain Cribier logro la primera implantacion
de la valvula adrtica transcatéter para la estenosis adrtica; abriendo la puerta a una
nueva era en el manejo de esta enfermedad relativamente comdn. La valvula
original de Cribier fue construida a partir de un marco tubular de acero inoxidable
cortado por laser dentro del cual se cosieron valvas construidas a partir de pericardio
eguino como se muestra en la figura 1.15a. Esta valvula se modificé posteriormente
como la valvula cardiaca transcatéter Edwards SAPIEN, incorporando pericardio
bovino mas duradero e incorporando un sellador para reducir las pérdidas a través
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de las valvas como se muestra en la figura 1.15b. Posteriormente, la valvula
SAPIEN fue reemplazada por la valvula SAPIEN-XT de bajo perfil, en donde el acero
inoxidable fue substituido por un marco de la aleacion de cromo y cobalto como se
muestra en la figura 1.15c. Esta aleacién permite un marco mas delgado, mas
fuerte, mas abierto y compresible, mientras que la reingenieria de las hojas asegura
el cierre de la vélvula incluso cuando las presiones de cierre son bajas, junto con
una mayor durabilidad [34].

Figura 1.14 valvulas transcateter. Cribier (A), Sapien(B)y Sapien-XT [34].

En 2005 Grube et al. desarrollo un marco construido de nitinol; una aleacion de
niquel-titanio que se puede fabricar de manera que sea maleable cuando se enfrie,
pero que se vuelva relativamente rigida a la temperatura corporal [35]. Las valvas
de la valvula y el sello anular se construyeron de pericardio porcino. La valvula se
enfria y se comprime dentro de un catéter, que se coloca después dentro de la
valvula enferma. En la actualidad los soportes de nitinol son los mas ocupados en
la construccidén de estos dispositivos y se encuentran disponibles en las valvulas
CoreValve fabricadas por Medtronic y Sapien-XT fabricada por Edwards que son
dos de los implantes con la tecnologia mas nueva disponible en el momento.

Los dispositivos de implantacién via catéter han sido estudiados previamente por
diferente universidades y empresas dedicadas al disefio de dispositivos médicos a
causa de que estan perfilados como uno de los tratamientos mas prometedores
para tratar las valvulopatias. Mostafa Abbasi en el afio 2015 [35] desarrollé un
meétodo de elemento finito basandose en una protesis valvular Sapien-XT de manera
casera con modelos de valvulas con diferentes diametros de raiz valvular que
proporciono datos bastante aproximados del comportamiento de una valvula
transcatéter comercial. En este estudio, se observaron regiones de alto esfuerzo
principalmente en las comisuras de las valvas durante la diastole para secciones
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incompletas de expansion de 2—-3 mm que alcanzaron valores de 1.90 MPa y en
secciones de 4-5 mm se mostraron regios de alto esfuerzo en las zonas centrales
de la valva durante la fase diastolica del ciclo cardiaco que alcanzaron valores de
4.5 MPa como se muestra en la figura 1.16. EI aumento del esfuerzo en dichas
zonas puede conducir a una degeneracion acelerada del tejido y una menor
durabilidad de la valvula a largo plazo
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Figura 1.16. Simulacién de una valvula transcateter Sapien-XT en posiciones abiertay cerrada [35].

A pesar de los grandes adelantos en el desarrollo de dispositivos valvulares, en la
actualidad no existe una valvula ideal, que garantice al 100 % su eficacia, por un
lado se encuentran las valvulas mecanicas que si bien poseen una resistencia alta,
tienen la desventaja de producir un flujo inadecuado generalmente a causa de su
geometria, esto produce que los pacientes que se someten a cirugias de este tipo
tengan que tomar anticoagulantes de por vida, lo que genera una gran desventaja
a largo plazo [36]. Por otro lado, los dispositivos bioprotesicos actuales tienen la
ventaja de poseer una geometria bastante parecida a una valvula nativa y no
generan perturbaciones dentro del corazén, pero tienen una desventaja notable con
respecto a la durabilidad de los materiales con los que se fabrican estos dispositivos.
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En la tabla 1.1 se pueden observar las ventajas y desventajas del uso de los
dispositivos mas utilizados en la actualidad para el tratamiento de las enfermedades

valvulares.

Tabla 1.1 Comparacion de implantes valvulares quirdrgicos y percutaneos [37],[38],[39].

con stent

-No necesita anticoagulantes.

-Largo historial clinico.

| TIPO DE VALVULA || ESQUEMA || VENTAJAS Il DESVENTAJAS
. . -Resiricciones en la calidad de vida debido al
Uﬂ'lvula mecanica de -Durabilidad de por vida. uso de anticoagulantes.
carbon pirolitico bileaflet.
-Riesgo de eventos tromboembdlicos.
-Buen desempefio hemodindmico. -Procedimiento de susfitucion dificil.
Vilvula de tejido porcino . -No necesita anticoagulantes debido a || -Durabilidad limitada a causa del deterioro
sin stent b 5U buena compatibilidad. estructural por la calcificacion.
-Buen manejo de hemodindmica.
-Método quirirgico estandar.
-Buena biocompatibilidad.
Valvula de tejido porcino rF - -Poca durabilidad a causa de la calcificacion.

Valvula de tejido pericardio
bovino sin stent

-Buen desempeiio hemodindmico.
-Excelente biocompatibilidad.

-No necesita anticoagulantes.

-Alto riesgo guirdrgico.

-Poco historial clinico.

Valvula de tejido de
pericardio bovino con stent

-No necesita anficoagulantes.
-Buena biocompatibilidad.
-Bueno desempeno hemodinamico.

-Extenso historial clinico.

-Durabilidad limitada por la calcificacion.

-Cirugia estandar de alto riesgo.

Valvula transcatéter

-Buena biocompatibilidad.

-Cirugia minimamente invasiva.

-Durabilidad limitada
-Escaso historial clinico.
-MNecesita de anticoagulantes.

-Ajuste de stent limitado.
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La tabla anterior y los antecedentes de los dispositivos valvulares son la piedra
angular para el disefio de este trabajo a causa de que el dispositivo ideal debe
superar las desventajas de los dispositivos actuales. En este trabajo se plantean las
bases para el desarrollo de un dispositivo valvular en donde se utiliza un polimero
de EPDM vy un refuerzo de inclusiones de tela de arafia, dejando de lado el problema
existente que presentan las valvulas mecanicas, fabricadas de materiales rigidos y
que generan perturbaciones de flujo inadecuadas para el organismo. Asi mismo el
arreglo de inclusiones propuesto ayudara a distribuir de mejor manera los esfuerzos
presentes en este tipo de dispositivos a causa de la presion sanguinea constante
sobre las valvas del corazon, aumentando la durabilidad de la valvula protésica a
largo plazo.
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CAPITULO I

2 MARCO TEORICO

2.1 Introduccién

En este capitulo se describe el tensor propuesto por Eshelby utilizado para
determinar las propiedades elasticas de materiales compuestos. También se
describen los fundamentos matematicos necesarios para conocer las fuerzas de
adhesion entre superficies y cuerpos rigidos elementos de vital importancia para
este trabajo.

2.2 Materiales compuestos

Los primeros materiales compuestos aparecieron durante la segunda guerra
mundial. Se trataba de materiales heterogéneos, constituidos por una matriz
plastica asociada con un refuerzo fibroso, que por lo general era fibra de vidrio o de
carbono.

Los materiales compuestos estan formados por la mezcla de dos o mas materiales
de distintos grupos (metélicos, polimeros y ceramicos), es decir, estan constituidos
por elementos quimicamente dispares y generan propiedades que no se encuentran
en ninguno de los materiales en forma individual. La produccion de materiales
compuestos se ha desarrollado con rapidez a nivel mundial: en afos recientes se
ha registrado un crecimiento de mas o menos 6% anual, en cuanto a cantidad se
refiere. Los materiales compuestos tienen una gran aplicacion en la industria
automotriz, la aeronautica, la medicina y la industria ferroviaria [1].

Un material compuesto es un sistema de materiales constituido por una mezcla o
combinacion de dos o mas microconstituyentes o0 macroconstituyentes que difieren
en forma y composicién quimica y que son esencialmente insolubles entre si. Hay
dos componentes esenciales de todo material compuesto: la matriz y el refuerzo. La
fase matriz suele ser de un material dictil o tenaz que soporta al refuerzo
manteniéndolo en su posicidon correcta, transfiriendole la carga y protegiéndolo de
sufrir dafios durante su manufactura o uso. La matriz es responsable del control
principal de las propiedades eléctricas, el comportamiento quimico y el uso a
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temperaturas elevadas; ademas evita la propagacion de grietas en las fibras a todo
lo largo del compuesto y puede ser tanto metalica como polimérica o ceramica. Por
otro lado, la fase refuerzo puede tener la forma de fibras, laminas o particulas, y
esta embebido en la matriz. los materiales deben ser materiales resistentes y con
baja densidad, y son los responsables de soportar la carga a la que se encuentra
sometido el material.

Existen varias clasificaciones para los materiales compuestos. De acuerdo con el
tipo refuerzo se tienen tres categorias generales: particulados, reforzados con fibras
y laminados.

Es importante conocer la estructura que conforma a un material compuesto para
poder predecir su comportamiento mecénico. Las propiedades efectivas de un
material compuesto con inclusiones se obtienen tomando un volumen promedio de
su estructura interna. Métodos de micromecénica como el de Mori-Tanaka [2]
muestran que existe un cambio de rigidez del compuesto en presencia de una
inclusion. Este tipo de métodos no considera la distribucion de las particulas y
tampoco la micro-estructura del compuesto por lo que Unicamente es posible tener
un promedio de las propiedades elasticas del material compuesto sin mucha
precision. Chen et al [3] desarrollaron un método en donde se incluia la interaccion
entre las fibras desordenadas, pero solo para orientaciones de distribuciones
planeares de materiales compuestos con fibras.

Se han desarrollado investigaciones en la busqueda de poder identificar las
propiedades efectivas de materiales particulados en materiales organicos tales
como la madera o los huesos que presentan estructuras con un arreglo de
inclusiones orientadas de manera especifica. En los afios 80’s, por ejemplo
Whitehouse describié la naturaleza anisotropica de secciones especificas de
huesos por medio de mediciones de linea de intercepcion [4]. Mas adelante Cowin
[5] clasifico la inversa del tensor proporcionado por Whitehouse como una medida
de la anisotropia para la estructura espacial del hueso método que afios mas tarde
se volvié estandar. Se realizaron muchos estudios posteriores enfocados en la
relacion existente entre la estructura interna del material y las propiedades
mecanicas anisotropicas.
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2.3 Propiedades efectivas de un material compuesto

El progreso tecnoldgico esta asociado con la mejora continua de las propiedades
de los materiales existentes; asi como el desarrollo de nuevos tipos y clases de
materiales estructurales. La mayoria de los materiales estructurales son
inhomogéneos, es decir, estan compuestos de constituyentes o fases diferentes que
son distinguibles a diferentes escalas. Ejemplos de estos materiales inhomogéneos
son materiales compuestos de fibras y particulas, materiales policristalinos y
materiales porosos. Un parametro necesario en el andlisis de materiales
compuestos es la caracterizacion exitosa de su amortiguamiento, esto con el
objetivo de predecir los modos en los cuales se distribuye y disipa carga.

Las microestructuras de practicamente todos los materiales de la naturaleza son
complejas y no puede darse una descripcién deterministica a detalle, de manera
gue el arreglo geométrico de las fases se trata estadisticamente. En los materiales
con aplicacién en ingenieria, la microestructura se considera como estadisticamente
homogénea y las medidas estadisticas del arreglo geométrico no dependen de la
posicibn en la que se evallan. Esta descripcidn tiene como herramienta
fundamental la determinacion promedio de las propiedades del volumen. Un
elemento de volumen que contiene toda la informacion necesaria para la descripcion
estadisitica se conoce como elemento de volumen de referencia (RVE, por sus
siglas en inglés).

El trabajo mas representativo sobre el analisis de materiales compuestos con
inclusiones es el realizado por Eshelby [6], en el cual analiza a una inclusion de
geometria eliptica embebida en una matriz elastica y su efecto sobre las
propiedades elasticas.

En el caso de una inclusion en un cuerpo elastico e isotropico, Eshelby demostrd
gue la deformacién de la matriz esta asociada a la deformacion de la inclusion &€
y se calcula en términos de:

=8¢t (2.1

El Tensor de Eshelby S se determina en funcién de la forma de la inclusién y las
propiedades elasticas de la matriz. Pudiendo utilizarlo para analizar materiales
donde la inclusion tiene propiedades diferentes de la matriz.

La inhomogeneidad embebida en la matriz elastica causa perturbaciones en la
distribucion de esfuerzos y deformaciones de la matriz provocados por la accion de
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cargas en su superficie. La perturbacion de dichos esfuerzos es funcién de la
geometria y orientacion de la inhomogeneidad con respecto de la orientacion de la
carga. En la figura 2.1 se muestra el efecto de la inclusién eliptica sobre la carga
gue se aplica en la superficie de matriz.

Figura 2.1 Diagrama de cuerpo libre de lainteraccién de la carga aplicada F y la geometria y orientacién de la matriz [7].

El estado de esfuerzos para materiales con las mismas propiedades elasticas en la
matriz e inclusion esta dado por el producto del tensor de propiedades elasticas del
material D,, y la deformacion real del compuesto, representada por la suma de la
deformacion de la matriz, la deformacion de la inclusion y la deformacién de la
perturbacion:

6% +0¢ =D, (% + &) (2.2)

Si se consideran materiales con diferentes propiedades elasticas para la matriz e
inclusion, el estado de esfuerzos se obtiene del producto de las propiedades
elasticas de la inclusion Dy , la deformacion de la matriz y la deformacion de la

perturbacion:

0%+ 0¢ = Dp(e° + £°) (2.3)

En ambos casos la geometria y orientacién de la inclusién es la misma, por lo que
se puede igualar, obteniendo:
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Dp(e® + &) = D (€% + €€ — €Y) (2.4)
Si la deformacion en la inclusion es:
ef =0 +¢¢ (2.5)

La ecuacion anterior se puede escribir como:

e/ =Dy! (D — Dy )’ (2.6)
Sustituyendo la ecuacion anterior en la ecuacion 2.7, tenemos que:
e = S[Dyt (Df — D)€’ (2.7)
La ecuacion se sustituye en la ecuacion 2.11, y se obtienen:

ef =€+ 5 [Dyt (Df — Dp)e”] (2.8)

La ecuacién anterior se puede expresar como:
ef =Te® =|1+5 [c5t (G- o) || 7% (2.9)

Por lo tanto, la deformacion de la inclusion &/ se evalla en funcion de las
propiedades elasticas de la inclusion y de la matriz, donde T se conoce como el
tensor de concentraciones de deformacion, e I es la matriz de identidad [8].
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2.4 Adhesion

El estudio de la adhesion entre superficies y cuerpos rigidos es parte fundamental
de este trabajo, por lo que se incursiona en los fundamentos fisicos y matematicos
gue se necesitan saber para poder comprender estos fenomenos.

Cuando dos superficies solidas entran en contacto, puede producirse una adhesion
0 unién a través de la interfaz que requiere una fuerza normal finita, llamada fuerza
adhesiva W que se muestra representada en la figura 2.2, para separar los dos
sélidos. La relacion de la fuerza de traccion normal W’ requerida para la separacion
(normalmente referida como fuerza adhesiva) a la fuerza de compresion normal W
inicialmente aplicada, a menudo se denomina coeficiente de adherencia, p’ [9].

=W

w=" (2.10)
e A
LA A A Frrrrry

Figura 2.2 Fuerza de tracciéon normal W’ requerida para la separacién normalmente referida como fuerza adhesiva

[6].

W’ tipicamente aumenta linealmente con un aumento de W y y’ generalmente
aumenta con la duracion del contacto estéatico y la tasa de separacion.

La adhesion se produce tanto en contactos sélido-solido como en dos solidos
interpuestos con liquidos o sélidos pegajosos. Si dos superficies sélidas estan
limpias y se eliminan todas las peliculas quimicas, generalmente se produce una
fuerte adhesion o union de un sélido a otro. Los contaminantes superficiales o las
peliculas delgadas en muchos casos reducen la adhesion; sin embargo, en algunos
casos, lo opuesto puede ser cierto. Con superficies bien lubricadas, generalmente
se observa una adhesion débil.
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La adhesion puede ser deseable o indeseable. Sin embargo, en muchas
aplicaciones de ingenieria tales como maquinaria deslizante y giratoria, la adhesion
no es deseable. La adhesion produce friccion y desgaste y en algunas aplicaciones,
se requiere una adhesion controlada.

2.41 Fuerzas de Van Der Waals entre moléculas
Las fuerzas entre moléculas a causa de interacciones dipolares se denominan

fuerzas de van der Waals en honor a la contribucion de Johannes van der Diderik
Waals. El mostro la necesidad de tener en cuenta los volumenes finitos de las
moléculas de gas, asi como las fuerzas intermoleculares para establecer la relacion
entre la presion, el volumen y la temperatura de los gases y liquidos. Tales fuerzas
intermoleculares pueden ser facilmente entendidas sobre la base de Ila
electrostatica si al menos una de las moléculas lleva un momento dipolar. Estas

fuerzas son responsables de fendmenos como tensién superficial y adsorcion [10].

2.4.2 Interaccion de Coulomb
Las fuerzas presentes entre objetos macroscopicos son el resultado de una

interaccion compleja de la interaccion entre las moléculas de dos objetos y el medio
que los separa [11]. Para entender la razén de las fuerzas intermoleculares se
deben conocer ciertos pardmetros como lo es la fuerza de Coulomb. La fuerza de

Coulomb es la fuerza electrostética entre dos cargas Q, y Q- :

F=-2% (2.11)

4TEEGD?

O »r—O

¢, o,

Figura 2.3 representacidn de la interaccion de coulomb [13].
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2.4.3 Interacciéon monopolo dipolo
Para la mayoria de las moléculas, la carga eléctrica total es cero. Aun asi, la carga

eléctrica a menudo no se distribuye de manera uniforme. Una molécula puede tener
un lado més negativo y un lado més positivo. Para el caso mas sencillo de dos
cargas opuestas —Q, y una distancia d de diferencia, el momento dipolar u esta
dado por u = Q4 d. El momento dipolar es un vector que apunta de menos a mas.
Si no tenemos dos cargas puntuales dentro de la molécula, tenemos que integrar la
densidad de carga de a lo largo de todo el volumen de la molécula [9]. Esto conduce

a la definicién general del momento dipolar:

i = f 0. (F)F dV (2.12)

2.4.4 Interaccion dipolo - dipolo
Para el célculo de la interaccion entre dos dipolos se utiliza el principio de

superposicidn para sumar las interacciones entre cargas individuales. La posiciéon
de los dos dipolos con respecto a la otra se describe por la distancia y tres angulos.
Dos angulos, denotadas por 81 y 82, describen el angulo entre los dipolos y el eje
de conexién [12]. Una tercera, w, es el angulo entre las proyecciones de los dipolos

de un area perpendicular a la linea de conexion.

D =] 0

I,

Figura 2.3 interaccién dipolo-dipolo [13].
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La méxima interaccion atractiva se conoce si los dipolos apuntan en la misma

direccién a lo largo del eje que conecta sus centros, esto es:

Uila

Vinar (D) = — ——2—
max (D) 27T££0D3

(2.13)

2.4.5 Interaccion de Keemson

Cuando dos dipolos giran libremente, se genera el mismo tipo de equilibrio entre la
orientacion preferencial de los dipolos y movimiento térmico. El promedio angular
tiene que calcularse de nuevo con los correspondientes factores de ponderacién
potenciales y Boltzmann. Dos dipolos de giro libre se atraen entre si, ya que
preferentemente se orientan con sus cargas opuestas uno frente al otro. Esta
energia libre de promediado térmicamente dipolo-dipolo se refiere a menudo como
la energia Keesom [15]:

2,,2
C .
_ Uiz _ _ Lorient (2.14)
3(4mey)%kgTDO D6

/// D
7\

Figura 2.4 Interaccién de Keesom [13].

V =
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Donde:

M1y g2= Momentos dipolares.

D= distancia media de separacion entre los momentos dipolares.

€y = permisibilidad relativa o constante dieléctrica del vacio
(8,854.107? C2.J7L.m™).

ks = constante de Boltzmann (1,381.10722 J.K™1,

T=temperatura absoluta (K).

Todas las expresiones tratadas anteriormente hasta el momento presentan las
energias libres de la interaccidn, estas se obtienen bajo condiciones de volumen
constante. Hasta ahora, la energia libre y la energia interna eran idénticas. Para la
interaccion dipolo-dipolo orientadas al azar, los efectos entrépicos, es decir, el orden
de un dipolo por el campo del otro dipolo, contribuyen a la energia libre. Si uno
dipolo se acerca a otro, la mitad de la energia interna se recoge en la disminucion
de la libertad de rotacién de los dipolos, ya que se vuelven progresivamente mas

alineadas. La energia de Gibbs es en este caso igual a la (Helmholtz) energia libre.

2.4.6 Interaccion de Debye
Cuando una carga se aproxima a una molécula en un momento estatico dipolar,

todas las energias consideradas hasta ahora podrian ser cero. Sin embargo, existe
una fuerza de atraccién, que surge de un cambio de carga en la molécula no polar
inducida por la carga. Este momento dipolar inducido interactla con la carga [15].

La energia libre de Helmholtz puede expresarse como:

Q*a

Ve —
2(4me,)D*

(2.15)

Aqui, a es la polarizabilidad en unidades ¢?m?J~1. La polarizabilidad se define por
Uina = aE, donde E es el campo eléctrico fuerte. Frecuentemente se expresa como
a/4me, en unidades de A~3. De modo similar, una molécula con un momento dipolar
estatica va a interactuar con una molécula polarizable mediante la induccion de un

momento dipolar en la molécula polarizable. Si los dipolos pueden rotar libremente,
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la energia libre de Helmholtz para la interaccion entre un dipolo permanente y un

dipolo inducido, se llama la interaccién de Debye :

_ P‘za - _ Cina
(4mey)?DO D6

V= (2.16)

Esta interaccion es la llamada interaccion de Debye. Es también la relacion entre

dos moléculas polarizables idénticas que tienen un momento dipolar permanente.

2.4.7 Interaccion de London
Para calcular la dispersion de fuerza, se requiere la teoria de perturbacion de la

mecanica cuantica. La atraccion entre dos moléculas no polares es evidente, porque
todos los gases se condensan a una determinada temperatura. Esta atraccion es la
llamada fuerza de dispersion o interaccién de London [15]. Estas fuerzas aumentan
con la polarizabilidad de las moléculas y la energia libre entre dos moléculas con

energia de ionizacion hv,y hv, puede aproximarse por:

3 o hv v, __Cdisp

V=-—2 =
2 (41ey)?DO (vq + vy) D®

(2.17)

Las interacciones mencionadas con anterioridad sumadas proporcionan la fuerza
de Van Der Waals que consideran interacciones dipolo-dipolo y puede expresarse
como sigue:

CvdW
D6

VvdW(D) = - con Cyaw = Corient + Cing + Cdisp (2.18)

2.4.8 Energia Superficial y constante de Hamaker
La energia libre superficial y (ELS) es la propiedad de los materiales que se refiere

a los atomos situados en la superficie libre. Esta se define, como el trabajo reversible
necesario para crear un area unitaria de superficie bajo condiciones de temperatura

y volumen constante. La energia libre superficial se considera en funcién de la
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resistencia del material y de la fuerza de los enlaces, mientras mas grande sea el

valor de la energia libre superficial la fuerza del enlace sera mayor [15]:

_Eaq

= 2.19
Y =70 (2.19)

Donde:
E= Modulo de elasticidad.

ap = Distancia entre centros de iones del material.

Las fuerzas de Van Der Waals juegan un papel importante en el fenébmeno de
adhesion y cohesion de energias de materiales. Para determinar la interaccion entre
las moléculas macroscopicas, se calcula la energia de Van Der Waals entre una
molécula A y un cuerpo infinitamente extendido con una superficie plana hecha de

moléculas B.

La constante de Hamaker depende de las propiedades de los materiales, como la

densidad y las interacciones dipolo-dipolo [16]. Con ello se puede definir:

Ay = m*Cappaps (2.20)

Por tanto, si un cristal se separa en dos partes por una distancia infinita. El trabajo

requerido por unidad de area para superar la atraccién de van der Waals es:

An
12mD?

(2.21)

Donde D es la distancia entre dos atomos. Sobre la division, dos superficies nuevas
son formadas. Con la energia superficial y;, el trabajo requerido para la creacion de

las dos superficies es:
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Op o 2 dr dx
Vatoiane = ~Cas ||| 2V = ~Cases || co5 e (222)
0

2w dr = (r?)

oo d(TZ) @
VMol/plane = —TQp CABf - 2[(D 4+ x)z + rz]z dx
0

0

v _ mop (yp ® 1 d

Mol/plane = — > . (D + )t X

v _ mop (yp 1 *

Mol/plane — — 2 - 3(D + X)3

0
7op Cap
V Mot = — (2.23)
plaone 6D3

Si sabemos que la y,, = V4 sustituimos la ecuacion y despejando la D obtenemos:

D—3AH 2.24

2.49 Teoria de Rabinowicz

Rabinowicz argumento que el area real de contacto es mucho mas grande que la
propuesta por deformacion, como un resultado de la carga que se aplica a través
del trabajo de adhesion. Cuando las dos superficies hacen contacto, hay un
decremento en la energia superficial general, que se relaciona al trabajo de
adhesion (w,gy). En la figura 2.5 se muestra una aspereza cénica con un angulo de
rugosidad, o &ngulo de ataque 6, penetra un semi espacio por una distancia dx, el
trabajo hecho por la carga normal (W) es igual al trabajo hecho en la deformacion
del material y al cambio en la energia superficial, que se da por:
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W Aspereza conica

Figura 2.5 Area real de contacto de una aspereza conica.

dx
wdx = nr?pdx — (ZHT)Wadm (2.25)

Donde p es igual a H para contactos plasticos. Esta ecuacion muestra el cambio en
la energia superficial que resulta de un incremento en el area real de contacto [17].
Por lo tanto, el coeficiente de fricciobn de acuerdo con Rabinowicz es:

_la ! 2.26
#a— H 1_ ZWad ( . )
r Hsin@

Donde t, es el esfuerzo cortante. En la presencia de energia superficial, u es alta
cuando W,,;/H es grande o el angulo de rugosidad es 6 es pequefio. Rabinowics
mostro que la friccion es una funcion, del cambio de la energia superficial para
metales. Lee por su parte elaboro una correlacién entre el cambio en la energia libre
superficial y el coeficiente de friccion para polimeros.

Visto de otra manera puede quedar representado como:

S

H= H— 2W,4 cotf

(2.27)

Tcomb

En donde:
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u = coeficiente de friccion (adimensional)

s = Esfuerzo cortante en la interface (Pa)
W,4 = energia de adhesion (#)

6= angulo promedio de las asperezas superficiales
T.omp = radio de contacto real a partir de las asperezas superficiales (m)

H = dureza de identacion del material deformado (Pa)

Con base en la ecuacién 2.30 se puede observar los parametros que se vuelven
muy importantes para calcular el coeficiente de friccibn como son el trabajo de
adhesion, el cual, si es grande, la diferencia entre la durezay la fricciébn que contiene
el trabajo de adhesion sera pequefio, lo cual aumenta el coeficiente de friccion. Si
es grande el denominador de la ecuacion bajara y por lo tanto el coeficiente de
friccion sera alto, asi si el radio de contacto es muy pequefio respecto al numerador
de esa fraccion, la diferencia entre la dureza y la fraccion que contiene el radio de
contacto sera negativo y por lo tanto se tendra un coeficiente negativo lo cual no
sera real. Si el cortante aumenta igualmente aumentara el coeficiente de friccion,
por lo que es importante determinar el material que se utilizara para que el
coeficiente sea bajo y asi también presente una baja adhesion el cual esta
relacionado con las fuerzas intermoleculares.

2.4.10 Condicion de Desplazamiento en la Interfase Solido-Liquido
De acuerdo con Rabinowicz al considerar una particula esférica de radio R que se

sumerge dentro de un fluido a una distancia x, se genera trabajo para llevar la
presion del fluido como se muestra en la figura 2.6 [18]. En esta se introduce la
ecuacion de energia libre la cual contiene la suma de las energias libres que

interactdan en las superficies:
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Figura 2.6 Indentador solido sumergido en un liquido [19].

G = 2nRx(0 + yqp) — 22TRxX*P (2.28)

Donde G es el cambio de energia libre sobre la superficie, P es la presion que se
ejerce por el fluido, o es la tensiéon superficial, y,;, es la energia de adhesion entre
los dos materiales, R es el radio del Indentador y x es la distancia que penetra el
Indentador para que el fluido adquiera la forma. Al despejar la presion y tomando en

cuenta la ecuacion de coeficiente de friccion en la Interfase solido-liquido se obtiene:

B TCcot?0 299
f—w (2.29)
4 R

Donde t es el esfuerzo cortante, o es la tension superficial, y es la energia de
adhesién entre los dos materiales, R es el radio del Indentador sélido y © es el

angulo de contacto [20].

2.4.11 Teoria de contacto JKR

La teoria de contacto JKR es adecuada para materiales suaves con una fuerte
adhesion de corto alcance. Es una extension de la teoria de contacto de Hertz, que
considera el efecto de las propiedades de la superficie y la adhesién de materiales
elasticos [21].

La teoria de Hertz permite calcular la forma de contacto y las fuerzas entre las
esferas bajo la influencia de una fuerza externa. No incluye cualquier fuerza de
superficie, por lo tanto, no conduce a una expresion para la fuerza de adherencia.
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El primer modelo para incluir fuerzas adhesivas basadas en la teoria de Hertz se
introdujo por Derjaguin en 1934 [22].

El médulo de elasticidad efectivo E* para el contacto entre dos materiales 1y 2, con
modulo de elasticidad E; y E,, y coeficiente de Poisson v; y v, se define como [23]:

1-—v2 1-v,2
E* = + (2.30)

En el caso de un material elastico 1 y un material rigido 2 la ecuacion anterior se
simplifica:

g = 2.31
Se denomina radio efectivo R* y se define como:
! = ! + ! 2.32
R* R, R, (232)
La ecuacion para el radio de contacto a de JKR esta en funcion de:
3 3 ) * * *\2
a’ = A" (FL + 3nwyanR* + \/6nwath F, + (3nwggpR*) ) (2.33)

El primer sumando en esta ecuacion es el radio de contacto de Hertz, la segunda y
la tercera son a causa de la interaccién adhesiva y un radio de contacto [24]. La
ecuacion de indentacién JKR es:
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a? 2mawggp,

La fuerza de adhesion se puede hallar en la relacién de la energia adhesiva y el
radio efectivo, dado por:

3
Fadh = _ET[Wath* (235)

2.4.12 Area de contacto

El estudio del &rea real de contacto es una parte integral de la ciencia de la friccion
y el desgaste. Es conocido que las superficies de los cuerpos solidos no son
idealmente lisas. Al maquinar cualquier material aparecen en la superficie micro
relieves o rugosidad superficial. Se reconocen actualmente dos tipos de
desviaciones de perfil de la superficie ideal: la rugosidad superficial y la ondulacion.

Cuando dos superficies reales entran en contacto, este no es continuo y solo ciertas
partes de la superficie soportan la carga aplicada. La suma de estas areas discretas
de contacto forma el area real de contacto. De acuerdo con esto el area real de
contacto define las partes de la superficie donde existe una fuerte interaccion entre
los cuerpos. Consecuentemente si otros factores se mantienen, la fuerza de friccion
estara directamente relacionada con el area de contacto.

El dafio superficial de los sélidos durante el deslizamiento (desgaste) esta también
estrechamente relacionado con la magnitud del area real de contacto, ya que los
elementos sometidos a esfuerzos en las capas cercanas a la superficie se
determinan por las dimensiones de dicha area. La formacion de esta bajo la carga
aplicada ocurre como resultado de la penetracion o aplastamiento de las micro
asperezas individuales, y mientras mayor sera la deformacién, mayor sera el area
real de contacto. La determinacion de este parametro es importante para calcular el
area real de contacto.

2.4.13 Angulo de contacto

Una de las propiedades cruciales de la superficie de los materiales en micro/nano
escala es la aplicacion de la no humedad o la hidrofobicidad. La humedad es
caracterizada por el angulo de contacto, que es el angulo entre las superficies de
soélido y liquido. Si el liquido humedece la superficie, el valor del angulo de contacto
es 0 <0 <90° mientras si el liquido no humedece la superficie (referida como liquido
no humectante o superficie hidrofébica), el valor del angulo de contacto es de 90° <
B < 180° [25]. Una superficie es considerada super hidrofdbica, si 6 esta cerca a
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180°. El angulo de contacto depende de varios factores, tal como la rugosidad y la
manera de la superficie de preparacion, y de la limpieza.

Wenzel desarrollo un modelo, que estéd basado en la consideracion de la energia de
decremento neta durante la extension de una gota sobre una superficie rugosa. Una
superficie rugosa a mayor interfaz de area solido-liquido, dara lugar a una mayor
energia neta y esto es responsable para el incremento del angulo de contacto para
una superficie de hidrofobicidad y el decremento para la superficie hidrofilica [26].
Una alternativa al modelo fue desarrollada por Cassie y Baxter, quien considero una
composicién de interfaz solido-liquido-aire, que puede ser formado por muchas
superficies rugosas a causa de una posible formacion de cavidades, y un efecto al
angulo de contacto.

Ellos encontraron que para liquidos humectantes el &ngulo de contacto decrece con
incrementos de rugosidad, mientras para liquidos no humectantes esto incrementa.
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CAPITULOQO Il

3 DISENO DE LA VALVULA CARDIACA

En el siguiente capitulo se describen los pardmetros necesarios para el disefio de
un dispositivo valvular como lo es la geometria del dispositivo, las propiedades
mecanicas, los materiales a utilizar y las condiciones de frontera en el modelo
propuesto.

Los problemas presentes en los actuales dispositivos valvulares que son
implantados a traveés de un catéter intravenoso han sido enunciados en el capitulo
uno y son la base para el desarrollo de este trabajo, en donde se busca mejorar las
condiciones de operacién de los dispositivos actuales y potenciar la implantaciéon
via catéter que como ya se enuncio anteriormente posee grandes ventajas con
respecto a la cirugia tradicional pero a causa del bajo rendimiento de los dispositivos
implantados via catéter su uso se ha visto limitado.

Los problemas mas significativos de los dispositivos transcatéter y de los cuales se
demanda una pronta solucién se enuncian a continuacion:

— Durabilidad de los elementos valvulares. En la actualidad los materiales con
los que se fabrican las valvulas transcatéter son materiales bioldégicos como
el pericardio bovino, estos materiales que, si bien poseen una excelente
biocompatibilidad con el cuerpo humano, no tienen la suficiente resistencia
para soportar las grandes cargas ciclicas que genera la sangre al pasar por
estos elementos, por lo que su durabilidad se ve limitada de 10 a 15 afios.

— Bajaresistencia radial, es decir que el “stent” o soporte valvular no se acopla
a la cavidad en donde debe ser sustituida, esto genera que la valvula cambie
de posicion, generando afectaciones en el direccionamiento de las cargas y
el flujo sanguineo, limitando de esta manera su funcionamiento.
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3.1 Dimensionamiento valvular y seleccion de materiales para
protesis valvulares trasncatéter.

Como se menciona en el capitulo 1 existen distintos tipos de valvulas que varian
segun el material utilizado, asi como el tipo de valvula a implantar ya sea mitral,
bicuspide o pulmonar por lo tanto existe un sinfin de geometrias que pueden ser
utilizadas. La geometria juega un papel muy importante dentro del disefio
valvular. Una de las disfunciones mas comunes de las valvulas cardiacas es la
fuga de fluido. Este problema en la mayoria de las ocasiones se genera a causa
de un mal dimensionamiento valvular problema que produce que las hojuelas de
las valvulas no cubran en su totalidad el orificio valvular generando de esta forma
una afectaciéon muy comuan llamada regurgitacion.

Al paso de los afios se han desarrollado disefios que han mostrado una
geometria precisa para garantizar un sellado adecuado, asi como la relacién de
didmetros estandar para minimizar el espacio muerto entre las paredes del
orificio valvular y la valvula cardiaca. La ecuacion de Gorlin, introducida por
Gorlin en 1951, se ha utilizado en la practica para la evaluacion del area efectiva
del orificio valvular. El area efectiva del orificio (EOA) es una cantidad que
relaciona el gradiente de presion y el caudal volumétrico para la estimacion de
la eficiencia de la valvula cardiaca. El uso de este pardmetro es usado para
estimar efectivamente el area necesaria para que la valvula cardiaca efectué su
funcién con normalidad durante la sistole. Dado que la ecuacién de Gorlin, que
se muestra en la ecuacion siguiente, se deriva de la ecuacién de Bernoulli, se
hacen suposiciones y modificaciones adicionales para mejorar la precision [1].

EOA

_ Q
~©OWZ9)W) G

Donde representa Q el caudal volumétrico a través del orificio creado por la valvula
cardiaca, con una unidad de centimetro cuadrado por minuto. La constante C
representa el coeficiente de descarga. g es la aceleracion gravitacional y Ap
representa el gradiente de presion a través del orificio de la valvula.
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Como antecedentes Swanson y Clark investigaron las relaciones geométricas y las
dimensiones de la valvula adrtica humana. Salgo et al. informaron la forma del anillo
y la curvatura de las hojuelas valvulares. Einstein et al. desarroll6 el modelo
geométrico Kunzelman con elemento finito. Modelo utilizado para analizar la
estructura y dimension de la valvula. Casi todos los estudios previos de las valvulas
obtuvieron resultados similares en cuanto a la dimensién general de las hojuelas y
la medicion de los angulos.

En este trabajo se usa el modelo mas sencillo estudiado previamente por otros
autores como Cacciola y Ehsan, que han mostrado buenos resultados
hemodinamicos, la geometria valvular estudiada por dichos autores ha sido de
utilidad y forma base de los actuales referentes en la implantacion valvular
transcatéter como lo es Medtronic con su valvula Corevalve, modelos que pueden
cambiar de dimensiones segun las necesidades clinicas del paciente. El diametro
de dichas valvulas puede variar de 21 mm a 25 mm de didmetro con un angulo
entre la raiz de las valvas y la base o stentde 0 ° a 41 ° [2].

Con base a lo anterior la geometria propuesta para este disefio, es una valvula con
diametro de 25 mm medida estandar y mas utilizada en la practica clinica con un
angulo entre raiz de las hojuelas y el stent de 0 °, dividida en 3 hojuelas posicionadas
a 120 ° sobre el stent 0 base como se muestra en la figura siguiente:

R WVERDADERO12,50

Figura 3.1 Geometria valvular del modelo propuesto.
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3.1.1 Matriz de polimero EPDM

Los materiales utilizados en la fabricacion de prétesis valvulares deben ser
biocompatibles, flexibles y de facil procesamiento en la adaptacién de diferentes
formas. Durante el capitulo 1 se han enunciado las desventajas de distintos tipos de
materiales utilizados en la fabricacion de estos dispositivos. Lo materiales
poliméricos que, si bien ofrecen un excelente procesamiento y adaptacion a
diferentes formas, durante muchos afos fracasaron a causa de su poca durabilidad
y poca compatibilidad con la sangre dejando paso asi a las valvulas mecanicas
fabricadas con materiales mas resistentes, pero poco eficientes y las valvulas
biolégicas fabricadas con materiales poco resistentes, pero con una excelente
biocompatibilidad. El presente trabajo pretende introducir las bases de un
dispositivo valvular fabricado con una matriz de material polimérico reforzado con
inclusiones para aumentar la vida util de la valvula cardiaca.

Las valvulas protésicas se encuentran entre los dispositivos cardiovasculares mas
utilizados y tienen una demanda creciente. Actualmente, los dispositivos disponibles
clinicamente estan restringidos a valvulas mecanicas y bioprotésicas ligeramente
modificadas. Los implantes de materiales poliméricos representan una alternativa
atractiva a las protesis existentes, combinando la durabilidad de un implante
mecanico y la funcibn hemodindmica mejorada de las vélvulas bioprotésicas.
Después de los primeros resultados clinicos insatisfactorios, las prétesis fabricadas
con materiales poliméricos no alcanzaron la comercializacion, principalmente
debido a su limitada durabilidad. Los avances recientes en polimeros,
nanomateriales y técnicas de modificacion de la superficie junto con la aparicion de
nuevos biomateriales han resultado en una mejor biocompatibilidad y bioestabilidad

3].

La eleccién de los materiales utilizados en la fabricacion de una protesis valvular es
un elemento crucial en el desarrollo de prétesis poliméricas porque es el factor
determinante de la durabilidad y la biocompatibilidad, como ya se mencioné
anteriormente el material utilizado para las valvas debe ser flexible, biocompatible y
de facil procesamiento. El material utilizado para esta aplicacion es un polimero
llamado EPDM el cual después de un analisis y comparacion entre otros materiales
poliméricos (tabla 3.1) resulto ser el material que mejor cumple con las
caracteristicas necesarias para la fabricacion de una protesis valvular, este material
posee una excelente biocompatibilidad, alta estabilidad quimica y propiedades
mecanicas favorables. Ademas, como la cadena de polimero de EPDM esta
completamente saturada, la resistencia a la degradacion del oxigeno y los productos
guimicos es excelente. Por estas razones los productos fabricados con este material
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poseen una alta durabilidad [4]. Las propiedades mecanicas de este material se
enuncian en la tabla 3.2.

Tabla 3.1 Ventajas y desventajas de varios prospectos para la eleccién de polimeros [ 5], [6], [7], [8].

Material Ventajas Desventajas
Formacion de trombosis
- o Distorsion de valvas
Silicona Buena flexibilidad y
biocompatibilidad Corta durabilidad
Falla estructural de las valvas
Baja resistencia al
tromboembolismo
PTFE Propiedades hemodinamicas Calcificacion de valvas
aceptables
Rigidez presente en la apertura
No adecuado para ser utilizado en
PVA Propiedades mecénicas la implantacién transcateter
satisfactorias
SIBS

Resistencia mejorada a la hidrolisis y
oxidacion

Provoca activacion plaquetaria y
trombogenicidad
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Tabla 3.2 Propiedades mecéanica del EPDM [9].

PROPIEDADES MECANICAS EPDM

Modulo de Young 1.5-7MPa
Coeficiente de Poisson 0.49
Densidad 1310 kg/m?

3.1.2 Inclusiones de tela de arafia

Cuando la matriz de un polimero es combinada con otro material el resultado es un
material con propiedades superiores comparado con la matriz de manera individual.
En este trabajo se pretende introducir un material compuesto de una matriz
polimérica EPDM reforzada con inclusiones de tela de arafia con la finalidad de
erradicar los problemas presentes en los disefios actuales de las protesis valvulares.
De esta manera se pretende aumentar la resistencia en las hojuelas que conforman
las valvulas cardiacas y aumentar la vida util de estos dispositivos.

La seda de arana suele llamarse “la fibra maravilla” por su combinacién unica de
alta resistencia y elongacion a la ruptura. Estudios han indicado que la seda de
arafa tiene una fuerza tan alta como 1.75 GPa con un alargamiento de ruptura de
mas del 26% y una tenacidad mas de tres veces mayor que la aramida y otras fibras
industriales [10]. Tales caracteristicas han provocado que las telas de arafia sean
objeto continuo de estudio por parte de la comunidad cientifica, puesto que si se es
capaz de entender las razones del éxito de las telas de arafia podrian aplicarse esos
conocimientos al célculo de estructuras ligeras o a la creacion de biomateriales con
resistencias superiores a los actualmente disponibles.

A continuacion, se muestra en la siguiente tabla las propiedades mecéanicas de las
telas de arafia que fungirdn como inclusiones para el reforzamiento de la matriz
polimérica de EPDM.
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Tabla 3.3 Propiedades mecénicas de la tela de arafia [11].

PROPIEDADES MECANICAS TELA DE ARANA

Modulo de Young 0.003 GPa
Coeficiente de Poisson 0.49
Densidad 1098 kg/m3

3.2 Disefio propuesto

Se realizo un estudio para determinar la influencia de las inclusiones de tela de
arafa sobre la matriz de EPDM a utilizar mediante simulaciones por Elemento Finito.
En este modelo, se consideran las propiedades de los materiales enunciados con
anterioridad.

La dimension de inclusion utilizada se muestra en la figura 3.2, la matriz posee una
dimension de 0.60 x 90 mm vy el radio de la elipse es de 0.80 x 0.10 mm. El analisis
utilizado para este estudio fue estatico tipo 3D, con una carga uniforme direccionada
verticalmente hacia abajo de 4 kN sobre la cara superior que se muestra de color
morado en la figura 3.3 y apoyos articulados sobre todos los nodos de la cara inferior
mostrada en color amarillo en la figura 3.3.
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Figura 3.2 Geometria del modelo para el andlisis individual de la influencia de las inclusiones sobre un matriz polimérica de EPDM.
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Figura 3.3 Condiciones de frontera andlisis individual de la influencia de las inclusiones sobre un matriz polimérica
de EPDM.
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A continuacion, en la figura 3.4, se muestran los resultados de los modelos por
elemento finito utilizados para medir la influencia de las inclusiones elipticas en una
matriz polimérica de EPDM para una misma pieza con inclusiones orientadas en
distinta posicién a 0°, 60°, 90° y un modelo sin inclusiones con la finalidad de
comparar la influencia de las inclusiones con respecto a un modelo ausente de

inclusiones.

Superficie: Tensién von Mises (N/m?

(el I acm o [l (b)

Superficie: Tensién von Mises (N/m?)

Superficie: Tensién von Mises (N/m?)

x10™ m X 1.-4; x1 m »
. o? = ) = % 1.4

Figura 3.4 Matriz de EPDM sin inclusién (a), Matriz de EPDM con inclusién orientada a 90° (b), Matriz de EPDM con
inclusion orientada a 60° (c), Matriz con inclusion orientada a 0° (d).

De los resultados mostrados en la figura 3.4 de la simulacion por elemento finito, se
puede observar que las inclusiones orientadas a 90 grados disminuyen
considerablemente los esfuerzos maximos con respecto de los modelos con
inclusiones orientadas a 0° y 60° esto quiere decir que los esfuerzos maximos
disminuyen a medida que el eje mayor de la inclusién eliptica se alinea con la
direccion de la carga. También es posible observar que el modelo sin inclusiéon
presenta esfuerzos maximos mayores con respecto del modelo con inclusion
orientada a 90 grados, esto nos permite saber que el uso de inclusiones elipticas es
adecuando para el propésito de este trabajo a causa de que el uso de dichas
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inclusiones minimiza los esfuerzos méximos y distribuye de mejor manera los
esfuerzos que como lo haria una matriz sin refuerzos. En la siguiente figura se
muestra una grafica en donde se puede apreciar como varia el esfuerzo maximo
conforme se cambia la orientacion de las elipses.

16000
14000
12000
10000
8000
6000
4000
2000

Esfuerzo N/m~2

0 20 40 60 80 100

Inclinacion de elipses

Figura 3.5 Influencia de la inclinacion de inclusiones.

Para el modelo con inclusiones propuesto en este trabajo se debe considerar la
relacion de aspecto de la inclusién. Se toma como referencia el trabajo de Arellano
Cabrera [4] en donde se evaluo la distribucidén de esfuerzos para distintas relaciones
de aspecto para formas de elipses en donde se varié la longitud de los semiejes a
y b desde el punto en donde se obtenia una elipse alargada donde el semieje b es
varias veces mayor que el semieje a, hasta el limite donde los semiejes son iguales
y la forma se aproxima a una esfera como se indica en la figura 3.6.
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Figura 3.6 Relacion de aspecto de inclusiones elipticas [12].

De este estudio se pudo apreciar que para las elipses con relaciones de aspecto
gue se aproximan a la unidad donde la elipse se asemeja a una esfera no representa
cambios significativos respecto a la matriz sin inclusiones. Caso contrario son las
inclusiones obladas este tipo de inclusiones presentan valores inferiores de
esfuerzo lo que indica una influencia mayor en la distribucién de esfuerzos.

También se obtuvo un analisis del efecto que provocan las inclusiones sobre la
matriz de acuerdo con su volumen y propiedades elasticas. Los resultados
demuestran que la mayor concentracion de esfuerzos ocurrird sobre los ejes
perpendiculares a los ejes de carga y que la rigidez del material compuesto se
puede controlar a partir de la orientacion de las elipses en conjunto con la
concentracion de la inclusion en la matriz.

De acuerdo con los estudios realizados por Arellano Cabrera la distribucion de
esfuerzos presenta una mayor variaciéon conforme la relacién de aspecto se acerca
a la unidad se implementé un modelo de inclusiones con una relacion de aspecto
de 0.25 con una orientacion a 90° a causa de las simulaciones realizadas con
anterioridad se pudo determinar que los esfuerzos maximos disminuyen cuando la
orientacion del eje mayor de la inclusion se alinea con la direccion de la carga.

En el modelo también se ubicaron las inclusiones de manera estratégica en forma
de espiral, este tipo de acomodo esta relacionado con la sucesion de Fibonacci
como se ilustra en la siguiente figura.
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Figura 3.7 Representacion de un espiral de Fibonacci [13].

Esta idea surge a causa de que las valvulas nativas estan conformadas por fibras
de refuerzo ubicadas estratégicamente que ayudan a soportar las grandes cargas
ciclicas durante una vida.

Se ha demostrado que los niumeros de Fibonacci estan presentes de muchas
maneras en la naturaleza ademas de que aparecen al analizar desde un punto de
vista geométrico la morfologia de multitud de seres vivos y objetos inanimados. En
algunos casos, no es posible descartar la posibilidad de que esto sea producto de
la casualidad, pero tampoco debemos olvidar que, al fin y al cabo, las matematicas
constituyen el lenguaje en el que estan escritas las leyes de la naturaleza.

La sucesion de Fibonacci es conocida desde hace miles de afios, pero fue Fibonacci
(Leonardo de Pisa) quien la dio a conocer, esta sucesion se representa con la
siguiente ecuacion [14]:

ap = an—3 + Ap—g (3.2)

De esta manera la espiral que se observa en la figura 3.7 se construye gracias a la
sucesion explicada anteriormente, en donde se puede observar que cada lado de
los cuadrados usados como referencia para formar las curvas que construyen la
espiral posee un niumero que se encuentra dentro de la sucesion de Fibonacci. De
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esta manera en la figura 3.8 se puede observar el modelo final propuesto en una de
las hojuelas que conforman la valvula cardiaca en donde las inclusiones se
acomodaron de tal manera que siguieran el patron de la sucesién con una
inclinacién a 90° con respecto a la cara en donde se aplicara la carga, direccionadas
al centro de la hojuela de la valvula.

10
-10
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#*10 " m -l'l]l,'ln.'llu]|||'||'|[‘Ll'llr.f|,l:[|1l-[ ,ﬂ
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Figura 3.8 Modelo con inclusiones propuesto utilizando la espiral de Fibonacci.

3.3 Composicion del tejido valvular y stent.

Las valvulas cardiacas implantadas via catéter como ya se mencioné anteriormente
poseen una desventaja notable en comparacion con otro tipo de valvulas utilizadas
en la implantacion valvular. Ya que presentan una baja resistencia radial, es decir
gue el soporte en donde se monta la valvula cardiaca antes de ser implantada no
se acopla correctamente a la circunferencia valvular ya que estos aparatos no se
pueden suturar en el lugar por el tipo de implantacion utilizada, de esta manera con
el tiempo estos dispositivos tienden a migrar de posicion accién que limita
considerablemente el rendimiento de la valvula. Con la finalidad de evitar este
inconveniente presente en todos los dispositivos implantados via catéter, en este
trabajo se pretende conocer las fuerzas de adhesion presentes entre el stent y el
tejido valvular. A continuacion, se presenta la composicion del NITINOL material de
fabricacion de stents y el tejido valvular, para evaluar los elementos o0 moléculas
gue entran en contacto, esto ayudara a conocer las fuerzas de adhesién y elegir un
biomaterial que pueda recubrir las zonas de contacto para mejorar la adhesion entre
el stent y la valvula mejorando de esta forma el rendimiento de estos dispositivos.
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La valvula cardiaca es clave en el flujo sanguineo unidireccional que se distribuye
a través del corazon durante el ciclo cardiaco. Abre y cierra mas de 100,000 veces
al dia [15]. El corazon humano como ya se comentd anteriormente tiene cuatro
valvulas: aortica, pulmonar, mitral (bicuspide) y valvula tricispide y se sabe que las
valvulas cardiacas regulan el flujo sanguineo a las arterias que salen del corazén,
mientras que la vélvula mitral y las valvulas tricuspides regulan el flujo sanguineo
entre las auriculas y los ventriculos.

Las hojuelas del corazon estan compuestas por una matriz extracelular (ECM)
dentro de la cual se encuentran tres capas con un grosor total de aproximadamente
1 mm. La funcion principal de la matriz extracelular es proporcionar soporte fisico a
los componentes celulares ademas de dictar sefiales bioquimicas y biomecanicas
entre las células, la matriz y las fuerzas externas [16]. En la figura 3.9 se muestra
como esta conformada la matriz extracelular.

Figura 3.9 Capas de tejidos que componen a la matriz extracelular de una véalvula cardiaca [17].
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En la figura 3.9 D, se observan las tres capas con las cuales estan formadas las
hojuelas de las vélvulas cardiacas que como se observa en la figura 3.9 C llevan
por nombre: capa fibrosa, esponjosa y ventricularis. La fibrosa orientada hacia la
superficie y las fibras de colageno alineadas periféricamente tipo | y Il son las
estructuras predominantes en esta capa que representan el area mas rigida de la
matriz extracelular. La capa Ventricularis con la presencia de fibras de elastina en
la direccion radial proporciona elasticidad y fuerza en el medio de la capa esponjosa
gue es rica en colageno y glicosaminoglicanos (GAG) poco compactos, lo que es
importante para las propiedades de hidratacién y absorcion de impactos. De hecho,
esta estructura garantiza que los folletos sean de naturaleza anisotrépica factor que
ayuda a que estos elementos tengan una alta resistencia acompafada de una gran
flexibilidad. Los componentes celulares principales de las valvas o hojuelas son las
células intersticiales valvulares (VICs) que tienen un fenotipo de fibroblastos en
condiciones saludables y células endoteliales valvulares (VECs) ubicadas en la
parte exterior de la matriz teniendo de esta manera contacto con la sangre. Las
VECs son una interfaz no trombogénica y controlan la permeabilidad y la
interferencia con las VICs subyacentes a través de sefales paracrinas. Las VICs
conservan la estructura y funcién de la valvula a través de la remodelacion y sintesis
de la matriz extracelular. Ademas, su fenotipo estd altamente influenciado por
sefales del microambiente, como las proteinas, los productos quimicos solubles y
los estimulos mecénicos. Los elementos clave de la valvula cardiaca se resumen
en la Tabla 3.4. En general, las enfermedades de las valvulas cardiacas congénitas
y adquiridas se caracterizan por la activacion de las VICs, la alteracién endotelial
acompafada por cambios en la organizacién y la estructura; Estos factores juntos
conducen a una alteracion en el mal funcionamiento de las valvulas y al fallo de la
insuficiencia cardiaca.
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Tabla 3.4 Funciones de las capas que conforman las vélvulas cardiacas.

ELEMENTO CAPAS FUNCION

Alineamiento circunferencial en fibrosa
y libremente dispuesto en esponjosa

Colageno Fibrosa y esponjosa

Proporciona resistencia mecanica
Elastina Ventricularis

Proporciona flexibilidad y resistencia

Absorcién de impacto
GAGs Esponjosa

Sintesis de matriz extracelular y
VICs Fibrosa, esponjosa, remodelacion
ventricularis

Constituye una capa no trombogenica
VECs Superficie exterior de las
hojuelas

Controlar el comportamiento de VICs

Como se describe las células endoteliales valvulares (VECs), forman parte de la
capa externa de los elementos valvulares por lo cual estas moléculas son las que
tienen contacto directo con la sangre y de esta manera también con el stent utilizado
para la implantacion valvular via catéter, las propiedades de estas moléculas se
presentaran en el capitulo siguiente para conocer las fuerzas de interaccion
molecular existentes entre el nitinol y las VECSs.
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Anteriormente se hablé del nitinol como material utilizado en la fabricacion de stents
de soporte para las valvulas cardiacas, en la actualidad las proétesis cardiacas de
Gltima generacion especialmente las valvulas percutaneas usan una aleacion de
niquel y titanio denominada “NITINOL”, son nuevos materiales que tienen la
capacidad de volver a una forma predeterminada cuando se calienta. Cuando se
encuentran en frio, o por debajo de su temperatura de transformacion, tiene un limite
elastico muy bajo y se puede deformar con bastante facilidad en cualquier forma
nueva que se mantendrd. Sin embargo, cuando el material se calienta por encima
de su temperatura de transformacion experimenta un cambio en la estructura de
cristal que hace que vuelva a su forma original en la figura siguiente se puede
observar un ejemplo de stent de nitinol en la aplicacién de una valvula percutanea.

Figura 3.10 Stent fabricado de Nitinol de una vélvula protésica [18].

La aleacion de niquel y titanio posee propiedades de memoria de forma y
superelasticidad, debido a la transformacion martensitica termoelastica entre una
fase austenitica y una fase martensitica. Estas propiedades hacen que sea un
material capaz de recuperar una forma predeterminada después de haber sufrido
una deformacion macroscopica, y también pueda ser deformado elasticamente
hasta un 8-10%. Junto con estas propiedades Unicas, se ha demostrado que son
bastante resistentes a la corrosion, y presentan una buena biocompatibilidad con
tejidos vivos. Y una buena citotoxicidad que hacen de este material un excelente
candidato para aplicaciones biomédicas como lo son las valvulas cardiacas. Sin
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embargo, a pesar de todas las ventajas sefialadas existe una desventaja notable
gue es la baja resistencia radial existente entre el stent y el tejido valvular [19]. Se
han realizado un sin nimero de estudios que confirman la hidrofilia en el Nitinol, una
evaluacion adecuada para medir este efecto es a través de los angulos de contacto
con el agua esto indica que el Nitinol posee una nano-superficie como puede
observarse en la siguiente figura, razén por la cual las células endoteliales
valvulares no son atraidas hacia este tipo de material lo que da como resultado la
poca resistencia de las VECs para soportar el stent y mantenerlo en su posicion.

Figura 3.11 Nano-superficie del Nitinol [20].

En el siguiente capitulo se presentaran las fuerzas de adhesién existentes entre el
stent de nitinol y las células endoteliales valvulares con la finalidad de proponer un
material de recubrimiento que logre obtener mejores valores de adhesion y erradicar
el problema presente. A continuacién, se muestran algunas de las propiedades de
este material que serviran de utilidad para conocer las fuerzas de adhesion que se
trataran en el capitulo 4.
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Tabla 3.5 Propiedades fisico-quimicas del Nitinol [21].

| Propiedad

Valor

| Punto de fusion

1300 C° (2370 °F)

| Densidad a temperatura ambiente

6.45 g/cm? (0.233 Ib/pulg?®)

| Conductividad térmica:

| Austenita

0.18 W/cm *°C (10.4 BTU/ft * h * °F)

| Martensita

0.086 W/cm * °C (5.0 BTU/ft * h * °F)

| Coeficiente de expansién térmica:

| Austenita

11.0E-6/ °C (6.116/ °F)

| Martensita

6.6E-6/ °C (3.67E6/ °F)

[ Calor especifico

0,20 callg * °C (0,20 BTU/Ib *°F)

| Resistencia a la corrosion Il Excelente
Tabla 3.6 Propiedades mecanicas del Nitinol [21].
| Propiedad Il Valor
[ Modulo de Young:
[ Austenita Il 83 GPa
| Martensita || 28 a 41 GPa

[ Resistencia a la tensién maxima:

| Completamente endurecido

195 a 690 MPa

| Endurecido por trabajo

70 a 140 MPa

| Relacion de Poisson

0.33
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CAPITULO IV

4 RESULTADOS

En el capitulo 3 se describio el modelo del material compuesto, asi como la
distribucion de las inclusiones elipticas dentro de la matriz polimérica. En este
capitulo se muestra la validacion del disefio propuesto por el método de elemento
finito realizado en el software Comsol Multiphysics, versién 5.3a., asi como la
comparacion de los cuatro modelos propuestos y las valvulas comerciales ocupadas
actualmente en el mercado para tratar las enfermedades valvulares con la técnica
de cateterismo.

4.1 Modelos de hojuelas valvulares propuestos.

Los resultados obtenidos en este trabajo de la distribucibn de esfuerzos se
obtuvieron por medio de un analisis de elemento finito con el objetivo de comparar
los resultados de este trabajo con los dispositivos actuales ocupados en el
tratamiento de las enfermedades valvulares, en los cuales se han utilizado otro tipo
de materiales y geometrias para su fabricacion. También se muestran otro tipo de
arreglos con inclusiones orientadas y posicionadas de manera distinta al modelo
propuesto con la finalidad de comparar la influencia del modelo basado en la espiral
de Fibonacci con respecto a otras posibles soluciones.

En este trabajo se estudiaran 4 modelos; la valvula cardiaca como ya se mencion6
anteriormente consta de 3 valvas o hojuelas que conforman la valvula cardiaca en
su totalidad, a causa de que estas tres hojuelas son simétricas Unicamente se
estudiara una sola hojuela para facilitar el modelo y disminuir el tiempo de la
simulacion. Con la finalidad de ubicar el tipo de modelo a cual se refiere llamaremos
“hojuela 1” al modelo que no posee inclusiones elipticas que se muestra en la figura
4.1a , “hojuela 2” al modelo con inclusiones elipticas posicionadas a 90° con
respecto a la carga mostrado en la figura 4.1b, “ hojuela 3” al modelo con inclusiones
elipticas orientadas a 60 grados con respecto a la carga mostrado en la figura 4.1c
y “hojuela 4” al modelo basado en la espiral de Fibonacci con inclusiones orientadas
a 90° con respecto a la carga mostrado en la figura 4.1d.
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Figura 4.1 Modelos propuestos. Modelo sin inclusiones elipticas (a), modelo con inclusiones posicionadas a 90
grados con respecto a la carga (b), modelo con inclusiones orientadas a 60 grados (c), modelo con espiral de
Fibonacci (d).
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Las propiedades mecéanicas se establecieron en el capitulo 3 para los materiales
involucrados en el modelo, en la tabla 4.1 se muestran los datos de entrada
solicitados por el programa COMSOL multiphysics 5.3a para los diferentes modelos
a estudiar que seran sometidos a los mismos parametros de cargay con las mismas
condiciones de frontera.

Tabla 4.1 Propiedades mecanicas utilizadas en cada uno de los modelos propuestos.

EPDM TELA DE ARANA
Modelo Carga
Médulo Coeficiente de Médulo de Coeficiente de
de Young Poisson Densidad Young Poisson Densidad
Hojuela 1 - - -
Hojuela 2 1.5 MPa Ba 1310 kg/m?
16 kPa
Hojuela 3 0.003 GPa 0.49 1098 kg/m?3
Hojuela 4

81




4.2 Mallado de modelos.

Los elementos de malla para los 4 cuatro modelos fueron de tipo tetraédrico que es
la malla mas versatil para modelos con geometrias sélidas complejas o irregulares
a causa de que facilita la transicion entre regiones en este caso las regiones en
donde se encuentran las elipses. Dichos elementos constan de 10 nodos y 3 grados
de libertad por nodo UX, UY, UZ [1]. En la figura siguiente se puede observar el
mallado para cado uno de los modelos, en la figura 4.2a se observa la hojuela 1, en
la figura 4.2b se observa la hojuela 2, en la figura 4.2c se observa la hojuela 3y en
la figura 4.2d se observa la hojuela 4.

o
At sV
ST,
e e YA

Figura 4.2 Malla de los cuatro modelos propuestos.
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Tabla 4.2 Datos utilizados para el analisis de la convergencia de malla.

Malla No. Elementos Esfuerzo (Pa)
| 1 [ 9005 [ 1.02 E+06 |
| 2 [ 10236 [ 9.97 E+05 |
| 3 I 20749 I 1.97 E+06 |
| 4 [ 40108 [ 1.12 E+06 |
| 5 I 51239 [ 1.16 E+06 |
| 6 [ 64421 | 1.21 E+06 |
| 7 [ 67023 [ 1.19 E+06 |
| 8 I 69047 I 1.25 E+06 |

Se realizé un refinamiento de malla desde un mallado grueso hasta un mallado fino
con la finalidad de verificar la convergencia de malla y determinar a qué niveles de
malla no se presentan variaciones significativas en los datos de esfuerzo
proporcionados por el programa de elementos finitos Comsol Multiphysics , de esta
manera se puede determinar el tipo de malla mas adecuado para el modelo. Los
datos presentados en la tabla 4.2 corresponden al modelo de la hojuela 4, en donde
se pueden observar el numero de corridas realizadas, el nimero de elementos
tetraédricos que conforman el modelo y el esfuerzo presentado.

En la grafica de la figura 4.3 se muestra el comportamiento de la convergencia de
malla. Se observa que en los 3 primeros mallados existe una variacién en los
resultados obtenidos dando como resultado una grafica tipo senoidal, a partir de la
malla 4 al aumentar el numero de elementos los resultados no varian
significativamente permitiendo una gréafica cuya pendiente tienda a 0. De esta
manera se puede concluir que la malla utilizada es adecuada para la obtencion de
resultados confiables, en cada uno de los modelos propuestos.
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Figura 4.3 Comportamiento de los esfuerzos para las condiciones de malla propuestos en la tabla 4.2.

4.3 Condiciones de frontera

La valvula cardiaca tiene dos rangos de operacion el primero es en posicion cerrada
que es en donde la carga tiene mayor influencia sobre las hojuelas de las valvulas
cardiacas a causa de la contraccion del corazén y de las arterias para empujar la
sangre gue contienen sobre las hojuelas de la valvula y permitir el flujo de sangre,
a esta accion se le denomina sistole. ElI segundo rango de operaciéon es cuando la
valvula se encuentra en posicion abierta que es en donde las hojuelas normalmente
permanecen relajadas y la presién de la sangre ejercida sobre ellas resulta ser
minima en comparacion con la sistole, a este movimiento de relajacion se le llama
diastole.

Para este trabajo Unicamente se considera el rango de posicion en donde la valvula
se encuentra cerrada (sistole), a causa de que en esa posicion es cuando la valvula
es sometida a una mayor presion provocada por la contraccion del corazén que
normalmente es de 120 mm Hg [2].

Una vez advertido lo anterior y después de haber realizado en mallado con la
convergencia de la malla correspondiente, se procede a aplicar las restricciones
geomeétricas y cargas correspondientes a las que sera sometida la hojuela de la
valvula protésica.
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Figura 4.4 Carga uniforme distribuida a través de toda la cara inferior de la hojuela remarcada en color azul

correspondiente a la presion sistélica del corazén.

Para el analisis correspondiente se considerd una carga de contorno uniformemente
distribuida a través de toda la cara inferior de la hojuela direccionada verticalmente
hacia arriba sobre el eje Y, la presion sistolica en ese punto como ya se menciono
es de 16 kPa, los datos entrada se pueden visualizar en la tabla 4.1.

Las condiciones de frontera son iguales para todos los modelos, asi como las
propiedades mecéanicas de los materiales involucrados. En la figura 4.4 puede verse
remarcada de color morado la seccién en donde se aplico la carga distribuida de 16
kPa.En la figura 4.5 puede verse remarcada la seccién en donde se ubicaron los
apoyos articulados sobre toda la seccion semicircular que sirve como base del stent
gue es en donde la valvula cardiaca esta soportada, la superficie sombreada solo
permite el desplazamiento vertical de la hojuela, de forma que dicho elemento no
puede rotar ni desplazarse horizontalmente.

85




Figura 4.5 Restriccion fija remarcada en color amarillo.

4.4 Analisis de resultados

En este trabajo se realiz6 un andlisis de una valvula polimérica de EPDM reforzada
con inclusiones de tela de arafia por medio del método de elemento finito, con la
finalidad de plantear las bases de un material compuesto con inclusiones elipticas
que tenga la capacidad de sustituir los materiales usados en la actualidad para el
tratamiento de las enfermedades valvulares.

Para este estudio se tomaron en cuenta 4 modelos que permitieron comparar la
influencia de las inclusiones elipticas como refuerzo en un material compuesto.

Los modelos propuestos se enuncian a continuacion:
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» Hojuela 1, modelo de matriz polimérica EPDM sin inclusiones.

» Hojuela 2, modelo de matriz polimérica EPDM con inclusiones orientadas a
90°.

» Hojuela 3, modelo de matriz polimérica EPDM con inclusiones orientadas a
60°.

» Hojuela 4, modelo de matriz polimérica EPDM basada en la espiral de
Fibonacci con inclusiones orientadas a 90°.

El primer modelo analizado fue la hojuela numero 1, se aplicaron las condiciones de
frontera como se explico anteriormente y como se puede observar el la figura 4.6 el
esfuerzo maximo que muestra la zona critica en color rojo es de 7.28 MPa presente
principalmente en la zona media de la hojuela; de los estudios practicados a las
prétesis cardiacas transcatéter se ha podido concluir que los esfuerzos presentes
en la parte media de la hojuela son los principales responsables de la falla de estos
elementos a causa de los millones de ciclos que deben soportar estos dispositivos.
En este modelo, no se utilizaron inclusiones elipticas a causa de que se pretende
poder distinguir en los modelos siguientes como es que las inclusiones elipticas
logran distribuir de mejor manera los esfuerzos generados por la presion sistolica a
las que las hojuelas de la valvula protésica estdn expuestas. De esta manera se
podra hacer una comparacion detallada de cada uno de los modelos propuestos,
asi como de los modelos de valvulas cardiacas que se encuentran disponibles
actualmente en el mercado y de los cuales como ya se ha dicho en los capitulos
anteriores presentan aun problemas de disefio como el desgaste de componentes
tisulares que limitan su vida util.
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Superficie: Tensién von Mises (N/m?)

A 7.28x10°
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X ~ = 1T 10

Figura 4.6 Simulacion por elementos finitos de la hojuela numero 1.

El segundo modelo que se presenta es la hojuela niumero 2, de igual manera se
aplicaron las mismas condiciones de carga de 16 kPa, asi como las mismas
condiciones de frontera. A diferencia del modelo anterior en esta hojuela se
introdujeron inclusiones elipticas con una relacién de aspecto de 0.25 como se
explico en el capitulo 3, las inclusiones se posicionaron a una distancia de
separacion de 1 mm a través de toda la hojuela y se orientaron a 90° con respecto
alacarga. En la figura 4.7 se muestra la simulacién obtenida para la hojuela nimero
dos en donde se puede observar que a diferencia del modelo nimero 1 en donde
no se introdujeron inclusiones elipticas el esfuerzo maximo presente disminuyo a
2.17 MPa ademas de que el esfuerzo maximo presente representado en color rojo
ahora se presenta sobre el contorno semicircular de la valvula cardiaca dejando asi
la zona critica en donde la valvula puede sufrir algin deterioro a causa de la carga
ciclica presente.
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Superficie: Tensién von Mises (N/m?)
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Figura 4. 7 simulacion por elementos finitos de la hojuela numero 2, modelo con inclusiones orientadas a 90°.

El tercer modelo analizado en este trabajo es la hojuela nimero 3, en este modelo
se utilizaron las mismas consideraciones que el modelo anterior, pero con la
diferencia de que para la hojuela numero 3 las inclusiones se orientaron a 60° con
respecto a la carga. Como se mencionoé en el capitulo 3 la inclinacién de las elipses
juega un papel muy importante en la influencia que estas tienen para distribuir los
esfuerzos. En el estudio realizado en el capitulo 3 se pudo observar que la
orientacion en la que las elipses poseen un esfuerzo maximo mayor es en el rango
de 0° a 59° a partir de 60° los esfuerzos maximos comienzan a bajar de manera
considerable, presentando asi una distribucion de los esfuerzos mas adecuada. En
la figura 4.8 se observa que el esfuerzo maximo presente para la hojuela 3 es de
2.57MPa ligeramente mayor al esfuerzo maximo obtenido en la hojuela 2 y con una
distribucion de esfuerzos muy similar a la del modelo anterior, igualmente se puede
observar que los esfuerzos maximos estan presentes en el semicirculo que conecta
con la base de la valvula protésica.
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Superficie: Tensién von Mises (N/m?)
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Figura 4.8 simulacion por elementos finitos de la hojuela numero 3, inclusiones orientadas a 60° con respecto ala
carga.

En el cuarto y dltimo modelo se obtuvieron los resultados de la simulacion para un
modelo en donde las inclusiones elipticas fueron posicionadas de manera
estratégica que siguieran una espiral hacia al centro de la hojuela basada en la
sucesion de Fibonacci explicada en el capitulo 3. Las condiciones de frontera y
condiciones de carga fueron las mismas que los modelos anteriores. La idea de
posicionar las inclusiones elipticas como se plantea surge a causa de que las
valvulas cardiacas naturales estan compuestas de materiales bioldgicos con
arreglos de fibras de elastina que permiten a las valvulas soportar las grandes
cargas ciclicas que demanda el corazén practicamente de por vida. La espiral de
Fibonacci esta presente en un sinfin de objetos en la naturaleza como plantas y
arboles que ubican sus hojas para aprovechar la luz del sol de mejor manera
siguiendo el patron de la sucesion descrita a causa de esto se pretende comprobar
si el posicionamiento de las elipses dentro de la matriz polimérica de EPDM puede
lograr una mejor distribucion en los esfuerzos con mucho menos material de
refuerzo siguiendo el patron de la espiral de Fibonacci.
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Las elipses fueron colocadas de manera que siguieran la espiral de Fibonacci hasta
el centro de la hojuela con una orientacion de las elipses a 90° con respecto a la
carga porque como se demostré en el capitulo 3 esta es la mejor opcidon de
orientacion a causa de que al posicionar las inclusiones de esta manera se presenta
una mejor distribucién de los esfuerzos generados sobre la hojuela de la valvula
cardiaca. En la figura 4.9 se muestra el modelo de la hojuela numero 4 en donde se
puede observar que la espiral de Fibonacci provocé una mejor distribucion de los
esfuerzos y no solo eso sino que también logro disminuir ain mas los esfuerzos
maximos presentes en la hojuela de la valvula en comparacion con la hojuela 2 y 3,
el valor maximo de esfuerzo obtenido para este modelo fue de 1.11 MPa y como se
observa en la figura 4.9 los esfuerzos maximos siguen estando presentes a través
de toda la seccién del semicirculo que conforma la hojuela dejando asi el centro de
la hojuela libre de toda variacién que pueda provocar algun deterioro a causa de la
carga ciclica generada por el corazén.
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Figura 4.9 simulacion por elementos finitos de la hojuela numero 4, inclusiones basadas en la espiral de Fibonacci.
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De las figuras presentadas anteriormente para cada uno de los cuatro modelos
propuestos se pudieron obtener los siguientes resultados para esfuerzos maximos,
representados en la tabla 4.3, como se puede observar el polimero de EPDM en
comparacion con las valvulas fabricadas con tejido de pericardio bovido
demostraron ser mas resistentes sin embargo como se puede observar en la figura
4.6 en donde se presenta una hojuela con una matriz polimérica de EPDM sin
inclusiones presenta un concentracion de esfuerzos en la parte media de la hojuela
al igual que las valvulas de tejido biol6gico, que como ya se menciono anteriormente
es la zona critica en donde se pueden presentar fallas. A causa de lo anterior se
introdujeron los 3 modelos restantes para poder observar cual de ellos por medio
de las inclusiones podria mejorar la distribucion de los esfuerzos hacia la parte
semicircular en donde es soportada la valvula y en donde existe un menor riesgo de
falla.

Tabla 4.3 Resultados de esfuerzo maximo para cada uno de los modelos propuestos.

Modelo Esfuerzo méaximo (Pa)
Hojuela 1 7.28E+06
Hojuela 2 2.17E+06
Hojuela 3 2.57E+06
Hojuela 4 1.11E+06
Core valve 5.2E+06
Sapien XT 4.5E+06

De los datos mostrados en la tabla 4.3 se efectu6 una grafica que puede visualizarse
en la figura 4.10. En la grafica se observa como es que los esfuerzos se redujeron
notablemente en comparacion con las valvulas de tejido mostradas en la grafica
como “Core Valve” y “Sapien XT”. Los modelos con inclusiones elipticas mostraron
ser la mejor opcion a causa de poseer la menor concentracion de esfuerzos en la
zona media de la hojuela, asi como un mejor direccionamiento de los esfuerzos
presentes.
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Figura 4.10 Comparacion de hojuelas comerciales y modelos con incusiones propuestos.

4.5 Célculo de fuerzas de adhesion

En el capitulo anterior se describieron las células que tienen un contacto directo con
el stent de nitinol y también se hablé sobre la importancia de conocer las fuerzas de
adhesion presentes entre estos dos elementos para poder erradicar el bajo
acoplamiento que tienen estos dispositivos con las células endoteliales valvulares.
En este capitulo se describen los resultados obtenidos para el estudio tribolégico
necesario para encontrar un biomaterial que posea una mayor fuerza de adhesion
y de esta manera mejorar la baja resistencia radial presente en este tipo de
implantacion. Los materiales elegidos para mejorar la adhesion entre Stent y tejido
son los siguientes: PLA, PGA y PLGA se realiza una comparacion de todos estos
materiales para encontrar un material 6ptimo para la aplicacién expuesta.

En primer lugar, se realizaron los célculos correspondientes para conocer las
fuerzas de Van der Waals con ayuda de las ecuaciones enunciadas en el capitulo
2 en donde se deben de conocer las interacciones de Keesom, Debye y London
representadas con las ecuaciones 2.20,2.21,2.23 respectivamente. Al realizar la
suma de todas estas interacciones se pueden conocer las fuerzas de interaccion
molecular entre cada uno de los elementos propuestos, se realiza un calculo
individual para cada una de las interacciones siguientes: VECs-Nitinol, VECs-PLA,
VECs-PGA y VECs-PLGA. Los datos obtenidos pueden visualizarse en la tabla 4.6
y pueden verse graficados en la figura 4.11 en donde se muestra el valor de las
fuerzas de Van der Waals para cada una de las interacciones propuestas.
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En la tabla 4.4 y 4.5 también se pueden observar las propiedades fisicoquimicas y
propiedades mecanicas respectivamente de las VECs, estos datos fueron de
utilidad para los calculos correspondientes para encontrar las fuerzas de interaccion
molecular.

Tabla 4.4 Propiedades fisicoquimicas de las VECs [3].

Propiedad Valor
Densidad (Kg/m”3) 875.23
Peso Molecular (g/mol) 198.02
Momento Dipolar (Debye) 4.7
Distancia entre los enlaces (m) 7.8 x 1010
NUmero de Avogadro (moles) 5.23x10%°
Constante de Boltzman (J/°K) 1.12x10118
Constante de Planck (J*s) 5.98 x1028

Tabla 4.5 Propiedades mecéanica de las VECs [3].

Propiedad Valor
Médulo de Young (Pa) 4.92x107
Poisson 0.48
Energia libre (J/m2) 0.2312
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Tabla 4.6 Valores de las fuerzas de interaccién molecular obtenidos para cada una de las interacciones propuestas.

INTERACCION FUERZA DE INTERACCION
MOLECULAR (J*m”"6)

VECs-Nitinol 8.23E-77
VECs-PLA 9.35E-59
VECs-PGA 2.68E-58
VECs-PLGA 2.32E-59
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Figura4.11 Gréafica de las Fuerzas de interaccion molecular para cada una de las interacciones propuestas.

Una vez realizado el calculo de las energias de interaccion molecular se pueden
obtener los célculos de las energias superficiales que se refiere a la fuerza
necesaria para separar o romper un enlace entre dos objetos, para la obtencion de
estos calculos es necesario conocer primero una constante que depende de las
propiedades de los materiales que previamente se han conocido a causa del calculo
de las energias de interaccion molecular este parametro se denomina constante de
Hamaker (An) y depende de parametros como las interacciones dipolo-dipolo, la
densidad y las propiedades mecanicas de los materiales.
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En la tabla 4.7 se pueden visualizar los resultados de los célculos realizados para
la energia superficial de las interacciones propuestas que son de nuevo: VECs-
Nitinol, VECs-PLA, VECs-PGA y VECs-PLGA. Estos céalculos nos ayudaran a elegir
el material mas adecuado entre los propuestos para la aplicacion que se propone.

Tabla 4.7 Datos obtenidos del célculo de las energias superficiales de las interacciones propuestas.

INTERACCION Energia superficial (mJ/m?x10?)
VECs-Nitinol 4.98
VECs-PLA 238
VECs-PGA 129
VECs-PLGA 421

En la grafica de la figura 4.12 se pueden observar cada una de las interacciones
propuestas en donde la interaccion VECs-PLGA obtuvo mejores resultados en
comparacion con las interacciones restantes esto permite afirmar que el material
que promueve mejor la adhesién entre las VECs es el PLGA por lo tanto el material
seleccionado para dicha aplicacion serd el PLGA. Con la finalidad de comprobar la
seleccion adecuada del material que proporcione mejores condiciones adhesivas se
realiza el calculo del trabajo y fuerzas de adhesion.

4,50E+00 4,21E+00

4,00E+00
3,50E+00
3,00E+00
2 50E+00 2,38E+00
2,00E+00

1,50E+00

energia superficial mJ/m?

1,00E+00

5,00E-01 4
0,00E+00 @

VECs-Nitinol VECs-PLA VECs-PGA VECs-PLGA

Figura 4.12 valores de energia superficial para cada una de las interacciones propuestas.

96




A continuacion, se muestran los resultados del trabajo de adhesién para cada una
de las interacciones propuestas datos que se obtuvieron a partir del calculo
mostrado anteriormente sobre energias superficiales. El trabajo de adhesion esta
dado por la suma de los parametros de las energias superficiales individual de cada

uno de los materiales involucrados a la que se le resta la energia superficial en la
interfaz por unidad de area.
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Figura 4.13 Valores del trabajo de adhesion para cada una de las interacciones propuestas.

En la figura 4.13 se muestran graficamente los valores del trabajo de adhesién entre
las células endoteliales valvulares y la interaccion que tienen con cada uno de los
biomateriales propuestos en donde se observa que el PLGA promueve un mejor
trabajo de adhesidn con respecto a las interacciones involucradas se observa en la
grafica como es que el nitinol tiene un trabajo de adhesion bastante pobre con un
valor de 7.80x103 mJ/m?, razén principal por la cual los dispositivos valvulares

actuales carecen de un sistema seguro que evite cualquier cambio de posicién del
lugar de implantacion inicial.
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Para finalizar el analisis tribolégico se calculan finalmente las fuerzas de adhesion
calculadas a partir de la busqueda del parametro de Tabor para cada una de las
energias presentes esto permitira conocer cual de las teorias existentes se puede
adaptar a nuestra aplicacion. Para conocer el angulo de contacto presente entre las
interacciones que posteriormente serviran de utilidad para el célculo de las fuerzas
de adhesion se debe calcular primero el radio efectivo (2.38) y el médulo de
elasticidad efectivo (2.37) con estos parametros se obtienen las fuerzas de adhesién
para los distintos materiales estudiados en este trabajo. El calculo del parametro de
Tabor nos arroja como resultado un valor mayor a 1 esto nos indica que el modelo
JKR es el que mejor se adapta para nuestra aplicacion para obtener el angulo de
contacto y las fuerzas de adhesion. En la tabla 4.8 se muestran los valores
obtenidos en el célculo de las fuerzas de adhesién para cada una de las
interacciones propuestas.

Tabla 4.8 datos obtenidos del célculo de fuerza de adhesién.

INTERACCION Fuerza de adhesion (mN)
VECs-Nitinol 1.20E-13
VECs-PLA 6.87E-12
VECs-PGA 7.85E-12
VECs-PLGA 2.30E-11

En la figura 4.14 se pueden observar los resultados graficados para cada una de las
interacciones presentes. De esta manera podemos asegurar que el PLGA es el
matererial mas adecuado para nuestra aplicacion ya que mejora considerablemente
la adhesion entre las celulas endoteliales valvulares y el stent. De esta manera se
puede contrarestar uno de los problemas mas comunes en los dispositivos
valvulares insertados a traves de la técnica de cateterismo.
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Figura 4.14 Datos graficados de la fuerza de adhesién correspondiente entre las interacciones propuestas.

4.6 Discusion

El objetivo principal del presente trabajo fue plantear las bases para el desarrollo de
un dispositivo valvular transcatéter. Se determinaron cuales eran los principales
problemas que presentan estos dispositivos para tener una idea clara sobre los
elementos a mejorar, se encontré que estos dispositivos al estar fabricados por un
tejido bilégico poseian una resistencia muy baja que limita considerablemente sus
aplicaciones al tener una vida util de no mas de 20 afos. Al principio del trabajo se
planteé una geometria compleja que imitara la forma de una valvula cardiaca natural
sin embargo para ahorrar tiempo de computo y obtener resultados mas efectivos se
produjo una geométrica con un angulo entre la raiz y el centro de la valva de 0
grados esto permitio agilizar el tiempo de simulacion de las hojuelas.

Con la finalidad de aumentar la resistencia de las véalvulas se propuso el uso de
materiales con inclusiones basadas en la estructura interna de una valvula cardiaca
natural. Con base en los resultados obtenidos se puede determinar que las
inclusiones juntos con sus caracteristicas de orientacion, tamafio y distribucion
dentro de la matriz polimérica, modifican su comportamiento mecanico de forma
significativa. Para el modelo totalmente solidé sin inclusiones se pudo observar una
concentracion de esfuerzos principalmente en el centro causa principal de las fallas
en las hojuelas de las valvulas cardiacas. Al incluir las inclusiones de manera
estratégica con una orientacion de 90 grados con respecto a la carga se pudo
mejorar esta situacion dando como resultado un modelo que distribuye de mejor
manera los esfuerzos presentes en las hojuelas dando paso asi a un material mas
resistente capaz de soportar las cargas ciclicas generadas en el corazon.
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Para el nuevo disefio de una hojuela valvular se observa que la distribucion de
cargas ocurre principalmente a través del semicirculo que conforma la base de la
raiz de la valvula, lugar en donde la valvula posee més soporte y por lo tanto tiene
menor probabilidad de falla.

Por otro lado, el calculo de las fuerzas de adhesion ayudé a encontrar un material
gue pueda adaptarse al stent de nitinol y ayude promover la adhesion entre las
células que tienen contacto directo con el stent, el material polimérico PLGA obtuvo
las caracteristicas requeridas para ser utilizado en dicha aplicacion y asi erradicar
el problema presente en estos dispositivos en donde el stent tiende a moverse de
posicion con el tiempo a causa de la presion que ejerce el flujo sanguino sobre él.
El PLGA es el material que se recomienda utilizar para mejorar la adhesion entre
las células endoteliales valvulares, sin embargo, no es la Unica opcion disponible y
existen otras técnicas que podrian mejora la superficie del stent de nitinol.
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CAPITULO V

5 CONCLUSIONES Y TRABAJOS FUTUROS

5.1 Conclusiones
En este trabajo se llevd a cabo el disefio de una valvula cardiaca transcatéter a partir

de una matriz polimérica de EPDM reforzada con inclusiones elipticas. La finalidad
del nuevo disefio de la valvula cardiaca es direccionar las cargas presentes a causa
del flujo sanguineo al que es sometido constantemente la valvula cardiaca y evitar
de esta manera cualquier tipo de alteraciones que puedan provocar alguna falla en
las hojuelas. El modelo de inclusiones propuesto en este trabajo se baso en el
modelo propuesto por Eshelby para materiales compuesto con inclusiones elipticas.
Posteriormente se realizo la simulacién de 4 modelos propuestos para comparar la
influencia de las inclusiones elipticas sobre la matriz polimérica y asi determinar el
comportamiento de materiales compuestos con inclusiones de geometria eliptica
sometidos a la carga volumétrica generada por el corazén, en funcion de la
orientacion, relacion de aspecto y fraccién de volumen de las inclusiones. Se realizd
un analisis de las energias y fuerzas de adhesion existentes entre el stent y el tejido
valvular con la finalidad encontrar un biomaterial que promueva la adhesion con el
tejido valvular y evitar de esta manera la baja resistencia radial presente en los

dispositivos bioprotesicos implantados via catéter, de lo anterior se obtuvo:

v 3 disefios con inclusiones elipticas que disminuyen considerablemente los

esfuerzos presentados en las hojuelas de las valvulas cardiacas.
v" Un arreglo de inclusiones basado en la espiral de Fibonacci que presenta

una mejora en la reduccion de esfuerzos presentes en las valvulas cardiacas

a causa de la presién sanguinea.
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v Se calcularon las energias superficiales, trabajo y fuerza de adhesion, para
distintos biopolimeros que ayudaron en la seleccion de un material que
promueva la adhesion entre las VECs y el stent de nitinol, el material
seleccionado para dicha aplicacion fue el PLGA que como puede
comprobarse en los calculos obtuvo los mejores resultados en comparacion
con las otras 3 interacciones realizadas. A pesar de lo anterior no quiere decir
gue sea el unico material recomendado para el recubrimiento, ya que pueden

surgir nuevos biomateriales con mejores propiedades que los estudiados.

5.2 Trabajos Futuros
En base a los resultados obtenidos en este trabajo se proponen las siguientes
actividades:

v' Realizar el analisis experimental correspondiente a escalas reales y
compararlos con los modelados presentados en este trabajo para verificar su
eficiencia.

v Disefio estructural de un stent de nitinol utilizando el recubrimiento del
biomaterial seleccionado para promover la adhesion entre el tejido valvular y
el stent.

v' Realizar un estudio experimental variando la inclinacién de las hojuelas de
las valvulas cardiacas utilizando el modelo propuesto de inclusiones de este

trabajo.

v' Determinar y establecer las técnicas y tecnologias necesarias para la
fabricacion de las valvulas cardiacas poliméricas reforzadas con inclusiones.
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