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Resumen

Las propiedades mecánicas de injertos vasculares sintéticos elaborados con un

poliuretano comercial, así como de películas del mismo material sintético fueron

obtenidas. Las propiedades elásticas como el módulo de elasticidad, esfuerzo de

cedencia en tensión y compresión axial, así como la relación de Poisson de películas de

poliuretano fueron obtenidas. De igual manera, con las películas del poliuretano comercial

se fabricaron injertos vasculares de bajo calibre y se realizaron ensayos mecánicos de

resistencia a la explosión para determinar la complianza circunferencial y la presión

máxima (ruptura) que soportan los injertos vasculares sintéticos. Adicionalmente, la

complianza circunferencial y la resistencia a la explosión fueron estimados a través de la

teoría de elasticidad, una teoría elasto-plástica y la teoría de falla de von Mises modificado

cónico proporcionando una solución analítica para ambos parámetros mecánicos.

Además de los radios, el modelo para predecir la complianza circunferencial depende del

módulo elástico y la relación de Poisson. La precisión de la solución analítica de la

complianza circunferencial se confirmó mediante pruebas experimentales. Las

expresiones analíticas para estimar la resistencia a la explosión requieren de la

determinación de los esfuerzos en cedencia en tensión y compresión uniaxial los cuales

fueron determinados mediante la correlación de imágenes digitales en tensión y

compresión uniaxial del material comercial. El promedio de la complianza circunferencial

y de la resistencia a la explosión de injertos vasculares de 8 cm de longitud elaborados

del material comercial fue de 1.05 %/100mmHg-1 y 34.1 psi respectivamente mientras

que los valores estimados con las soluciones analíticas (teoría de elasticidad) caen dentro

de los valores anteriores. Sin embargo, los resultados predictivos con una teoría elasto-

plástica sobre estimaron la resistencia a la explosión. Por lo tanto, se demostró que la

complianza circunferencial y la resistencia a la explosión pueden ser estimadas mediante

soluciones analíticas que necesitan como entradas las propiedades elásticas y de

cedencia del material constitutivo sin la necesidad de realizar la presurización de los

injertos vasculares. Adicionalmente, se caracterizaron mecánicamente arterias naturales

para comparar con los injertos elaborados con el poliuretano comercial.
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Abstract

The mechanical properties of the synthetic grafts made with a commercial polyurethane,

as well as the films of the same synthetic material were obtained. The elastic properties

such as the elastic modulus, the tensile and compressive yield stress, as well as the

Poisson's ratio of the polyurethane were obtained from uniaxial and compression tests. In

the same way, with the commercial polyurethane films, small diameter vascular grafts

were manufactured, and burst strength tests were carried out to determine the

circumferential compliance and the maximum pressure (rupture) that the small diameter

vascular grafts can withstand. Additionally, circumferential compliance and burst strength

were estimated through the elasticity theory, an elasto-plastic theory and the conical

modified von Mises which provided an analytical solution for both mechanical parameters.

In addition to radii, the model for predicting circumferential compliance depends on the

elastic modulus and Poisson's ratio. The accuracy of the analytical solution of

circumferential compliance was confirmed by experimental tests. The analytical

expressions to estimate the burst strength require the determination of the tensile and

compressive yield strength which were determined by the digital image correlation in

tension and uniaxial compression of the commercial polyurethane. The average of the

circumferential compliance and burst strength of vascular grafts of 8 cm length elaborated

from the commercial polyurethane was of 1.05 %/100mmHg-1 and 34.1 psi respectively,

whereas the values estimated with the analytical solutions (elasticity theory and conical

modified von Mises) fall within the previous values. However, the predictive results with

an elasto-plastic theory overestimate the burst strength. Therefore, it was demonstrated

that the circumferential compliance and the burst strength can be estimated by means of

analytical solutions (elasticity theory and conical modified von Mises) that need as inputs

the elastic and yield properties of the commercial polyurethane without the need to

perform the pressurization of the vascular grafts. Additionally, natural arteries were

mechanically characterized in order to be compared with vascular grafts made of

commercial polyurethane.
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Hipótesis

Las propiedades elásticas de un poliuretano y, la estructura-geometría de un injerto

vascular de bajo calibre elaborado con el mismo material afectan la complianza

circunferencial y la resistencia a la explosión.

Objetivos

General

Determinar las propiedades mecánicas de un injerto vascular sintético de poliuretano, así

como predecir su complianza circunferencial y su resistencia a la explosión.

Específicos

 Determinar las propiedades elásticas de un poliuretano comercial en forma de

película.

 Elaborar injertos vasculares sintéticos a partir de películas de un poliuretano

comercial.

 Obtener la complianza circunferencial y la resistencia a la explosión de injertos

vasculares sintéticos elaborados con el poliuretano comercial.

 Predecir la complianza circunferencial con la teoría de elasticidad, así como

también predecir la resistencia a la explosión con el modelo de anillo, la teoría de

elasticidad o con una teoría elasto-plástica junto con la teoría de falla de von Mises

modificado cónico.

 Comparar los resultados obtenidos a partir de las predicciones de la complianza

circunferencial y la resistencia a la explosión con los respectivos resultados

experimentales.
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Introducción

Las enfermedades cardiovasculares que incluyen cardiopatía coronaria, derrame

cerebral, arteriopatías periféricas, cardiopatía reumática, cardiopatías congénitas,

trombosis venosas profundas y embolias pulmonares son la principal causa de muerte

en el mundo [1–3]. Dichas enfermedades cardiovasculares representan el 29 % de las

muertes en todo el mundo [4] y particularmente las afecciones de la arteria coronaria

representa el 50% de las causas de muerte de las enfermedades cardiovasculares [5].

Por otra parte, de acuerdo con Instituto Nacional de Estadística y Geografía en el 2017

se registraron en México 703 042 muertes, de las cuales el 88.6 % están relacionadas

con problemas de salud y el resto 11.4% por causas externas (accidentes, homicidios,

suicidios). Por problemas relacionados con salud, las tres principales causas son:

enfermedades cardiovasculares, diabetes mellitus y tumores malignos [6]. Las

enfermedades cardiovasculares afectan al sistema vascular o circulatorio especialmente

a las arterias, las cuales son estructuras biológicas que están compuestas por tres

diferentes capas, (Figura 1.1). A continuación se describe las células principales de cada

una de las tres capas: túnica íntima, la cual esta principalmente compuesta de células

endoteliales y túnica media contiene células musculares lisas las cuales constituyen uno

de los principales componentes estructurales de la pared de la arteria [7] y la túnica

adventicia compuesta principalmente de fibroblastos [8–9].

Figura 1.1 Principales componentes de una arteria.
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Cuando se necesita substituir una arteria natural que ha sido afectada por alguna de las

enfermedades cardiovasculares una opción es el uso de injertos vasculares los cuales se

definen como conductos o tubos que ayudan a restablecer o mantener el flujo sanguíneo

[10]. Los injertos vasculares son utilizados en varias partes del cuerpo, por lo tanto,

pueden ser clasificados de acuerdo al vaso sanguíneo por reemplazar, a su construcción

(recto, bifurcado, cónico, pared delgada o estándar, envuelto, reforzado externamente,

poroso, etc.) y de acuerdo a su diámetro interno, es decir, de bajo calibre (< 6 mm) y de

alto calibre (> 6 mm) [11]. Hoy en día el uso de dispositivos mecánicos para restablecer

la función mecánica de tejidos naturales como las arterias ha logrado revolucionar la

medicina y al mismo tiempo mejorar la calidad de vida de los pacientes [12]. Sin embargo,

existen muy pocos biomateriales disponibles para substituir una arteria especialmente

para injertos vasculares de bajo calibre [13]. Los requisitos del diseño para un injerto

vascular ideal son la biocompatibilidad, la ausencia de toxicidad, la no trombogenicidad

y apropiadas propiedades mecánicas [14]. Actualmente, los injertos vasculares de bajo

calibre son clínicamente deficientes debido a su pobre desempeño, ya que menos del

50% de este tipo de injertos vasculares permanecen funcionales 5 años post-

implantación [15]; algunas de las causas de su pobre desempeño son [16]:

 Trombosis: Se caracteriza por la proliferación de células musculares lisas,

depósitos de colesterol, lipoproteínas y calcio [17]. La trombosis da lugar a un

cambio de las propiedades mecánicas que promueven la falla del injerto vascular.

 Hiperplasia de la íntima: La cual se desarrolla en la unión entre la arteria natural y

el injerto vascular también conocido como sitio de anastomosis, la cual es causada

por un desfasamiento entre las propiedades mecánicas de la arteria natural y el

injerto vascular [18–19]. Es decir, la falta de correspondencia de las propiedades

mecánicas entre el injerto vascular y la arteria natural.

Por lo tanto, el desafío prevaleciente es mejorar la compatibilidad mecánica del injerto

vascular con la arteria natural para reducir la formación de la hiperplasia de la íntima o la

trombosis y finalmente mejorar la calidad de vida de los pacientes que sufren una o más

de una de las enfermedades cardiovasculares anteriormente mencionadas. En este

sentido es muy importante puntualizar que debido a la naturaleza del flujo sanguíneo
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pulsátil del cuerpo humano (sístole/diástole) las arterias naturales pueden adaptar su

diámetro debido a su naturaleza viscoelástica para mantener las condiciones

hemodinámicas como esfuerzos cortantes en la pared de la arteria natural [20–23]. Por

lo tanto, sí el injerto vascular es rígido no podrá adaptar su diámetro a las condiciones

del flujo sanguíneo pulsátil y consecuentemente no se puede mantener un estado de

esfuerzos óptimo.

Adicionalmente, existen otras causas que conducen la formación de la hiperplasia de la

íntima y de la trombosis tal como la velocidad óptima del flujo sanguíneo, ya que por

debajo de dicha velocidad se desarrolla la formación de trombos. Cuando el injerto

vascular es de diámetro grande (> 6 mm), como los elaborados con poli (etilen

terreftalato) o (Dacrón) y el poli(tetrafuoroetileno) expandido o (ePTFE), el flujo sanguíneo

decrece y además el estado de esfuerzos cortantes óptimo en la arteria natural no se

puede mantener. Por otra parte, cuando el injerto vascular es demasiado pequeño se

deposita una capa de fibrina en la superficie interior del injerto vascular que puede obstruir

el lumen y conducir a la falla de éste. Adicionalmente, la elección del material del injerto

vascular también es una causa de la incompatibilidad mecánica entre la arteria natural y

el injerto vascular que finalmente conducirá a la falla del injerto vascular. Las

consideraciones mecánicas descritas anteriormente conducen a la debilidad de la pared

de la arteria natural, pérdida de la viabilidad de las células endoteliales y a la dilatación

de la sutura quirúrgica [24]. Por lo tanto, la incompatibilidad mecánica entre el injerto

vascular y la arteria natural incluye diferencias entre las siguientes propiedades: el

módulo elástico (E), la relación de Poisson (), la resistencia mecánica, la deformación

última, la complianza circunferencial (C) y la resistencia a la explosión ( ) [25–26]. Entre

las propiedades mecánicas mencionadas anteriormente, la complianza circunferencial y

la resistencia a la explosión determinan la compatibilidad mecánica del injerto vascular

[27]. Debido a lo anterior, existe una gran cantidad de estudios para determinar la

complianza circunferencial y la resistencia a la explosión. Estos estudios pueden ser

realizados en ambientes controlados como en laboratorios con la finalidad de obtener

dichas propiedades mecánicas. Por lo tanto, contar con soluciones analíticas para

determinar tanto la complianza circunferencial como la resistencia a la explosión ha

despertado un gran interés científico no solo para mejor la calidad de vida de los
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pacientes sino también por la carga económica que representa para los países. Bajo esta

panorámica en el presente estudio se presentan diferentes enfoques mecánicos para

predecir o estimar la complianza circunferencial y la resistencia a la explosión basados

en la teoría de elasticidad, una teoría elasto-plástica y teoría de falla de polímeros. Dichas

soluciones analíticas están basadas en la geometría del injerto vascular polimérico y las

propiedades elásticas del material. Adicionalmente, las soluciones que aquí se presentan

pueden ser utilizadas como herramientas de diseño que ayudan a optimizar la selección

de los materiales con los que se fabrican los injertos vasculares poliméricos. En el

Capítulo 1 se describe las propiedades mecánicas de venas y arterias y los aspectos

generales que afectan a la complianza circunferencial y a la resistencia a la explosión,

así como los valores de estas propiedades en diferentes tejidos naturales. En el Capítulo

2 se presenta el modelo predictivo para la complianza circunferencial basado en la ley de

Hooke, así como los diferentes modelos predictivos utilizados para la resistencia a la

explosión, los cuáles son basados en la prueba de anillo (método indirecto), la ley de

Hooke para cilindros elásticos, una teoría elasto-plástica para cilindros presurizados y la

teoría de falla de von Mises modificado cónico para polímeros. En el capítulo 3 se

presenta la metodología utilizada para elaborar películas sintéticas a base de un polímero

comercial (material referencia) y su posterior elaboración como un injerto vascular

sintético (injerto tubular). También se describen las caracterizaciones mecánicas que se

realizaron sobre las probetas de película como son: tensión longitudinal a diferentes

velocidades de cabezal, carga y descarga con correlación de imágenes digitales,

resistencia a la explosión de película y su dureza (nanoindentación). De igual manera, se

describe la caracterización mecánica e histológica de probetas naturales de origen

bovino, cerdo y borrego. Por último, se presentan las pruebas mecánicas realizadas en

probetas tubulares (injerto), como son: tensión circunferencial, tensión longitudinal y

resistencia a la explosión. Finalmente, en el Capítulo 4 se presentan los resultados

obtenidos de la caracterización mecánica en películas sintéticas del material referencia,

resultados de las muestras biológicas, así como también los resultados predictivos de la

complianza circunferencial y la resistencia a la explosión y su comparación con sus

respectivos valores experimentales. Adicionalmente, se incluye una sección de trabajos

futuros, producción académica y anexos.
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CAPÍTULO 1 Aspectos generales

1.1. Componentes del sistema cardiovascular

El corazón es el órgano que se encarga de bombear la sangre hacia las arterias y lo hace

en dos fases principalmente; una fase de contracción cuando la sangre es expulsada del

ventrículo derecho e izquierdo y una fase de relajación cuando las cámaras se llenan de

sangre que retorna por las venas, como se muestra en la Figura 1.2. Las válvulas

cardiacas evitan el reflujo de la sangre, por lo tanto, durante la fase de expulsar la sangre

las válvulas aórtica y pulmonar se abren y las válvulas tricúspide y mitral se cierran.

Mientras que en el proceso de llenado las válvulas aórtica y pulmonar se cierran y las

válvulas tricúspide y mitral se abren. El ventrículo izquierdo expulsa la sangre hacia todo

el cuerpo humano, por lo tanto, tiene una pared más gruesa que el ventrículo derecho

que expulsa la sangre al sistema pulmonar [28].

Figura 1.2 Principales componentes del corazón [28].

1.1.1. Tipos de vasos sanguíneos

Los vasos sanguíneos se pueden clasificar de acuerdo con su tamaño en arterias,

arteriolas, capilares, vénulas y venas. Las arterias (diámetro 1 – 30 mm) conducen la

sangre desde el corazón hacia el cuerpo humano. Las arterias deben soportar presiones
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relativamente altas y, por lo tanto, tener paredes gruesas que consisten en las tres capas

básicas descritas anteriormente. Las arterias se subcategorizan, en función de su

composición de pared, en arterias elásticas y musculares. Las arteriolas (diámetro 10 –

100 µm) poseen las tres capas, ver Figura 1.1, pero tienen un espesor de pared mucho

más reducido que las arterias. La contracción y la relajación de las arteriolas controla el

flujo hacia los capilares. Los capilares (diámetro 4 – 40 µm) tienen una pared muy delgada

que consiste solo en endotelio y membrana basal y se dividen en tres tipos: continuos,

fenestrados y sinusoidales. Las vénulas (100 – 200 µm) tienen las tres capas, pero son

mucho más delgadas que las arteriolas con una capa medial casi ausente. Las venas (1

– 25 mm) devuelven la sangre al corazón. El sistema venoso tiene una presión mucho

menor que el sistema arterial y, en consecuencia, el espesor de la pared de las venas es

mucho menor que el de las arterias [28].

1.2. Comportamiento mecánico de arterias naturales

El comportamiento mecánico de una arteria natural puede ser caracterizada a través de

la curva presión vs. diámetro obtenida de la prueba de resistencia a la explosión. En la

Figura 1.3 se muestra el comportamiento mecánico de una arteria natural sujeta a

presión. Este comportamiento no es lineal, aunque en un cierto intervalo restringido de

presión 80 – 120 mmHg (presiones fisiológicas) es aproximadamente lineal. En dicho

intervalo fisiológico se observa un 10 % de distención del diámetro de la arteria natural la

cual es una variación típica in vivo durante el ciclo cardíaco [29].
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Figura 1.3 Comportamiento mecánico no lineal de una arteria natural sometida a presión [29].

El comportamiento de la Figura 1.3 puede explicarse a partir del comportamiento

mecánico obtenido de la curva esfuerzo vs. deformación de una arteria natural y sus

diferentes componentes. En la Figura 1.4, se muestra la curva esfuerzo vs. deformación

de tres arterias diferentes, una arteria natural (con elastina y colágeno), una arteria con

solo colágeno y una curva con solo elastina.

Figura 1.4 Efecto del colágeno y elastina en el comportamiento mecánico de una arteria natural [29].

En el caso de la curva de una arteria de colágeno (la elastina ha sido removida mediante

un proceso enzimático) el comportamiento mecánico es debido al contenido de colágeno.

En dicha curva se observa que la arteria de colágeno tiene pequeñas deformaciones a
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altos niveles de esfuerzo. Para el caso de la arteria de elastina (el colágeno ha sido

removido) el comportamiento mecánico es debido a la elastina. En este caso la arteria es

aproximadamente lineal por lo que pequeños incrementos del esfuerzo resultan en

grandes deformaciones. En el caso de la arteria natural (con colágeno y elastina) el

comportamiento mecánico puede ser explicado por el contenido de colágeno y elastina,

es decir, a pequeñas deformaciones las fibras de colágeno se encuentran entrelazadas

entre sí y el comportamiento mecánico es debido a la elastina; sin embargo, a altas

deformaciones el comportamiento mecánico es debido a que las fibras de colágeno se

alinean en dirección de la carga aplicada, por lo tanto, la arteria natural se vuelve rígida.

El módulo elástico de la elastina es de 0.4 a 0.6 MPa, mientras que para el colágeno es

de 100 MPa y de una arteria natural se encuentra en 1.5 MPa. A pesar de esta diferencia

entre el comportamiento mecánico de las diferentes capas de una arteria natural sana se

considera a la misma como uniforme y homogénea, es decir, la composición elástica y

espesor de la pared son iguales en cualquier posición, sin embargo, esto puede ser

diferente en el caso de arterias dañadas debido al cambio de espesor de la pared,

cambios geométricos y la composición de la pared [29].

1.2.1. Presión en las arterias

La Figura 1.5 muestra las formas de onda de presión-tiempo de varias arterias en la

circulación sistémica. La presión basal o diastólica en este ejemplo es de

aproximadamente 80 mmHg. Por otra parte, la presión sistólica aumenta con la distancia

desde el corazón; en este ejemplo, desde 110 mmHg en el flujo de salida aórtica hasta

160 mmHg en las arterias tibiales donde también se observa un cambio en la forma de la

onda de presión con la distancia desde el corazón. Sin embargo, las formas de onda son

todas similares en que todas tienen un período de flujo directo seguido de un período de

flujo inverso [29].
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Figura 1.5 Forma de la onda de presión y velocidad en las arterias a diferentes distancias del
corazón [29].

1.2.2. Fuerzas que actúan en las arterias

En esta sección se presentan las fuerzas y sus efectos que producen sobre las arterias

naturales. La pared de la arteria se encuentra sujeta a dos fuerzas diferentes

provenientes de la sangre: presión y esfuerzos cortantes. Para el caso de la presión

sanguínea ésta actúa en la pared de la arteria y es balanceada mediante el esfuerzo

circunferencial dentro de la pared, ( Figura 1.6) [29].

Figura 1.6 Sección transversal de una arteria. La presión actúa sobre la pared de la arteria y es
balanceada por el esfuerzo circunferencial [29].
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La variación cíclica de la presión conduce a una variación cíclica del diámetro y del

esfuerzo circunferencial. De igual manera, cada célula en la arteria está sujeta a ciclos

de estiramiento. La variación típica del diámetro de la arteria es de 10 % durante el ciclo

cardíaco, por lo que cada célula está sujeta a la misma variación en la dirección

circunferencial. Por lo tanto, la distención circunferencial está acompañada de una

disminución del espesor de la pared de la arteria (dirección radial). Es decir, la presión

sanguínea que se encuentra en equilibrio con el esfuerzo circunferencial causa una

disminución en el espesor de la arteria natural. En el caso de los esfuerzos cortantes,

éstos cambian en función del ciclo cardíaco. Si todo el flujo sanguíneo es axial el vector

del esfuerzo cortante también será axial. Sin embargo, en las regiones donde el flujo

sanguíneo no es axial, es decir, en las bifurcaciones de las arterias el vector del esfuerzo

cortante puede tener componentes no axiales, (Figura 1.7). Debido a estas variaciones

en el esfuerzo cortante la arteria natural modifica su diámetro con el fin de mantener un

estado de esfuerzo óptimo. Es decir, un incremento en el esfuerzo cortante aumenta el

diámetro y por el contrario una reducción en el esfuerzo cortante disminuye el diámetro

de la arteria [29].

Figura 1.7 Orientación del vector del esfuerzo cortante en las arterias carótidas en la sístole con
grandes componentes no axiales (zona roja) cerca de la bifurcación de la arteria [29].

Otro tipo de fuerzas que actúan sobre las arterias es el ejercido por los órganos que se

encuentran a su alrededor. Como se mencionó anteriormente las arterias tienen una capa
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formada principalmente por fibroblastos (adventicia) la cual está conectada a los órganos

del cuerpo. Estos órganos ejercerán fuerzas sobre las arterias a través de la adventicia,

que pueden denominarse "fuerzas de anclaje". La principal estructura dentro del cuerpo

es el esqueleto. A medida que el esqueleto crece, las arterias estarán sujetas a

estiramientos (dirección longitudinal), por lo tanto, el esfuerzo longitudinal se incrementa.

Por lo tanto, la respuesta de la arteria es adaptarse a los incrementos en la dirección

longitudinal. Sin embargo, cuando la arteria disminuye su longitud ésta no podrá

adaptarse a los incrementos longitudinal y resultará en una arteria tortuosa; es decir, la

fuerza debida a los órganos que rodea a las arterias (fuerza de anclaje) provoca un

alargamiento de la arteria natural. El esquema de la Figura 1.8 representa un resumen

de las diferentes fuerzas, así como los efectos que estas causan sobre la estructura de

la arteria natural [29].

Figura 1.8 Fuerzas que actúan sobre una arteria natural y su efecto sobre su estructura [29].

Ante esta panorámica es importante tener en cuenta cada uno de los factores que afectan

a la estructura de la arteria natural, así como considerar la propia estructura tricapa de la

misma cuando se desea reemplazar una arteria natural con un injerto vascular. En las

siguientes secciones se presentan desde un punto de vista mecánico los requerimientos

para una prótesis vascular.

1.3. Propiedades mecánicas de los injertos vasculares

Cuando se considera reemplazar una arteria natural deben considerarse varios

requerimientos; por ejemplo, las arterias son anisotrópicas, compatibles con el sistema
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pulsátil del flujo sanguíneo y resistentes a la trombosis, entre otras. Sin embargo, en los

injertos vasculares sintéticos algunos de estos requisitos no se cumplen. Por ello, dos

factores pueden ser considerados claves para el fracaso de éste. Uno es la hiperplasia

que se desarrolla entre la unión del injerto rígido y la arteria nativa y el otro factor puede

ser la pérdida de “auto limpieza” en el injerto vascular rígido, con lo que las pulsaciones

del flujo sanguíneo ya no pueden evitar los depósitos de fibrillas y plaquetas formadas en

el lumen del injerto vascular. Pero ¿cuáles son exactamente los requerimientos ideales

para substituir una arteria? Éstos se pueden enlistar en dos tipos: críticos y deseables

[30]. Entre los requerimientos críticos las propiedades mecánicas tienen un rol

fundamental para el éxito o fracaso de éste. Entre las propiedades mecánicas que deben

de poseer los injertos vasculares se incluyen: capacidad de soportar presiones

fisiológicas normales de 80 – 120 mmHg, una resistencia a la explosión en el intervalo de

431 a 3196 mmHg, una resistencia a la sutura de 273 ± 31 g [31], exhibir una deformación

del 65-83 % [32], una complianza circunferencial en el intervalo de 3.4 a 17 %/100mmHg-

1 según el tipo de vena o arteria a sustituir [9]. Otros requisitos críticos incluyen que no

sea trombogénico, no inflamatorio, no inmunogénico, entre otros. Dentro de los

requerimientos deseables también deben de ser suturables y de facilidad de fabricación,

de fácil esterilización y disponibles en varios diámetros [30]. En este trabajo se

profundizará en las propiedades mecánicas como la complianza circunferencial y la

resistencia a la explosión.

1.3.1. Complianza circunferencial

La complianza circunferencial se define como la facilidad de la arteria natural o del injerto

vascular para expandirse elásticamente en dirección circunferencial como resultado del

flujo sanguíneo pulsátil [33]. La complianza circunferencial ( ) se puede determinar como

el inverso de la pendiente de la gráfica presión vs. diámetro y es un índice de la rigidez o

de la facilidad con la que se puede deformar elásticamente la pared de la arteria natural

y/o del injerto vascular [9] y se expresa como el porcentaje de cambio del diámetro por

cada 100 mmHg [33]. Dicha propiedad elástica depende de la geometría del tubo (ej.

diámetro y espesor de pared), así como de propiedades elásticas fundamentales del
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material como es el módulo elástico y la relación de Poisson. Por lo tanto, la complianza

circunferencial puede considerarse como una propiedad estructural ya que representa un

cambio de dimensión en respuesta al cambio de la presión interna [34]. Actualmente

existen varios métodos para determinar la complianza circunferencial como los eléctricos

[35–36], los ópticos [37–38], ultrasónicos [39–40], por resonancia magnética [41], y rayos

X [42]. Por lo tanto, existen trabajos dirigidos a determinar la complianza circunferencial

de las arterias naturales o de injertos vasculares sintéticos. En la Tabla 1.1 se presentan

los valores medios de la complianza circunferencial para diferentes tejidos naturales, así

como de injertos vasculares sintéticos utilizados con más frecuencia.

Tabla 1.1 Complianza circunferencial de diferentes vasos sanguíneos e injertos vasculares
sintéticos.

Vaso sanguíneo/sintético (origen)
Complianza

circunferencial
(%/100 mmHg-1)

Vena safena (humana) 3.4 – 4.4 [9], [43]

Vena umbilical (humana) 3.7 [44–45]

Arteria mamaria interna (humana) 6.5 – 12 [46]

Arteria coronaria (humana) 8 – 17 [46]

Arteria carótida (humana) 14 [47]

Arteria femoral (humana) 6 – 14.1 [47–48]

Arteria femoral (canina) 7.4 – 9.3 [21]

ePTFE (sintético) 0.9 – 1.6 [9], [46]

Dacrón (sintético) 0.76 – 1.90 [46], [48]

Tecoflex SG 80 A (sintético) 1.05 – 4.93 [48–49]

Poliéster uretano (sintético) 0.52 – 1.48 [50]
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1.3.2. Falla de injertos en términos de su comportamiento mecánico

En el año de 1976 se describió por primera vez que el desfasamiento de la complianza

circunferencial entre el injerto vascular y la arteria natural podría ser la causa de su pobre

desempeño y fracaso del injerto [51]. Sin embargo, fue hasta el año de 1987 cuando se

estableció por primera vez la importancia de la complianza circunferencial por medio de

arterias carótidas caninas [7]. Hoy en día se sabe de manera inequívoca que los injertos

vasculares que tienen una complianza circunferencial menor o mayor que las arterias

naturales tienen un desempeño mecánico-biológico deficiente debido a que son

incapaces de adaptar su diámetro en comparación a las arterias naturales [51]. Por otra

parte, es importante considerar que la incompatibilidad de la complianza circunferencial

entre la arteria natural y el injerto vascular puede deberse a dos componentes: injerto

vascular y el sitio anastomótico.

1.3.3. Incompatibilidad de la complianza debido al injerto vascular

Cuando la incompatibilidad de la complianza circunferencial es debida al injerto vascular

es porque el material utilizado presenta una resistencia a la naturaleza del flujo sanguíneo

pulsátil. Dicha resistencia tiene lugar en la unión de la arteria natural y el injerto vascular

(Figura 1.9).

Figura 1.9 Conexión de un injerto vascular con la arteria branquial [52].

Cuando la arteria natural que puede ganar energía durante la sístole y cederla durante la

diástole se une a un injerto vascular rígido a través de la sutura quirúrgica ya no podrá
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ganar ni ceder energía, por lo tanto, en la unión de la arteria natural con el injerto vascular

puede existir una pérdida de energía ≥ 60 % de la energía del flujo sanguíneo pulsátil

original [45]. Debido a lo anterior la incompatibilidad de la complianza circunferencial del

injerto vascular con respecto a la arteria natural conduce a la formación de un aneurisma

anastomótico [53] como se observa en la Figura 1.10.

Figura 1.10 Aneurisma en la aorta abdominal caracterizado por la inflamación y debilidad de la pared
de la arteria.

1.3.4. Incompatibilidad de la complianza debido al sitio anastomosis

La anastomosis es el sitio de conexión entre el injerto vascular y la arteria natural [54] y

puede clasificarse en tres tipos diferentes: extremo – extremo, extremo – lado y lado –

lado como se muestra en la Figura 1.11 [55].

Figura 1.11 Diferentes tipos de anastomosis: a) extremo- extremo, b) extremo – lado, c) lado – lado
[55].
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En la región anastomótica se genera una disminución de la complianza circunferencial

debido a la rigidez de la pared del injerto vascular y la técnica de sutura quirúrgica la cual

puede ser continua o discontinua [22], como se describe en la Figura 1.12.

Figura 1.12 Perfil de la complianza circunferencial alrededor del sitio de anastomosis, la
anastomosis se presenta en 0 mm [45].

Paradójicamente un incremento de la complianza circunferencial ocurre a pocos

milímetros en ambos sitios de la sutura quirúrgica [45]. Por otra parte, a pocos milímetros

de la anastomosis ocurre una disminución de los esfuerzos cortantes, mientras que la

región de la anastomosis se caracteriza por el incremento de los esfuerzos cortantes. Por

lo tanto, el aumento de la complianza circunferencial alrededor de la región anastomótica

promueve la hiperplasia de la íntima en tres formas diferentes: (1) la incompatibilidad de

la complianza circunferencial conduce a un estado de esfuerzo mayor el cual es un factor

clave para el inicio de la hiperplasia, (2) los ciclos de deformación circunferencial tienen

un efecto positivo en la sobre producción de células musculares lisas y de la matriz

extracelular y (3) los estudios acerca de la naturaleza del flujo sanguíneo demostraron

que un incremento súbito de la complianza circunferencial conduce a un bajo estado de

esfuerzos de corte, por lo tanto, el engrosamiento de la íntima ocurre en regiones de
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bajos esfuerzos de corte y por ello éste es un sitio donde ocurre la ateroesclerosis en el

ser humano [45] .

1.4. Resistencia a la explosión

Otro parámetro mecánico que determina en buena medida el desempeño de un injerto

vascular es su resistencia a la explosión, la cual se define como la máxima presión interna

que puede soportar [33]. La resistencia a la explosión se puede determinar midiendo

directamente la presión interna en el injerto vascular, siendo la máxima presión justo en

el momento que explota el injerto vascular. Por lo tanto, se han realizado investigaciones

para determinar la resistencia a la explosión en conductos tubulares (naturales o

sintéticos). Dichas investigaciones consisten en someter a los conductos tubulares a un

aumento de la presión interna hasta llevarlos a la falla; sin embargo, la velocidad del

aumento de la presión, el mecanismo utilizado para proporcionar la presión interna y la

interface entre el injerto vascular o arteria natural con el fluido de presurización varía

considerablemente [56]. Por lo tanto, la medición precisa de la resistencia a explosión es

de suma importancia. Los artículos publicados reportan una variación considerable en los

métodos utilizados para medir la resistencia a la explosión, lo que puede llevar a una

discrepancia entre los resultados y el posterior desempeño del injerto después de la

implantación. A pesar de estos inconvenientes se ha determinado la resistencia a la

explosión de diferentes conductos tubulares y vasos sanguíneos como se muestra en la

Tabla 1.2.
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Tabla 1.2 Valores medios de la resistencia a la explosión de diferentes vasos sanguíneos
e injertos sintéticos.

Vaso sanguíneo
Resistencia

a la explosión
(mmHg)

Vena safena (humana) 2480 [57]

Vena umbilical (humana) 431 [58]

Arteria mamaria interna (humana) 3196 [59]

Arteria abdominal (canina) 1125 [60]

Arteria renal 480 [61]

Células musculares lisas (humanas) 2232 [62]

PGA/PCL/PLLA 2710 [63]

PCL/Elastina/Colágeno 2403 [64]

PCL 2150 [65]
PGA = ácido poliglicólico, PCL = policaprolactona, PLLA = poliácido láctico

Como se puede observar en la Tabla 1.1 y 1.2 existe una gran diferencia de las

propiedades mecánicas (complianza y resistencia a la explosión) entre los vasos

sanguíneos, debido a que dependiendo de la ubicación anatómica y función del vaso

sanguíneo es su desempeño mecánico y por lo tanto, las propiedades mecánicas que se

requieren [66–67]. Otros aspectos que influyen en las propiedades mecánicas de los

vasos sanguíneos son aspectos genéticos, edad y estilo de vida [61].

Tanto la complianza como la resistencia a la explosión pueden ser medidos a través de

una prueba estándar conocida como la prueba de la resistencia a la explosión [33].

Algunas desventajas para determinar la complianza circunferencial incluyen la necesidad

de grandes cantidades de material para el caso de injertos vasculares sintéticos u obtener
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varios conductos de origen naturales lo cual se encuentra limitado por la falta de

donadores, cuestiones éticas, legales y religiosas.

Por otro lado, la prueba de la resistencia a la explosión se considera una prueba

destructiva que necesita segmentos tubulares largos, lo cual resulta difícil de obtener ya

que la producción de estos materiales requiere de equipos especiales, elevados costos

y adicionalmente se requiere de mucho tiempo para poder obtenerlos, por lo tanto, resulta

inasequible para la ingeniería de tejidos.

1.5. Modelos constitutivos para el comportamiento mecánico de injertos
vasculares

A pesar de la abundante literatura de las propiedades mecánicas de los injertos

vasculares sintéticos y arterias naturales existen muy pocos modelos constitutivos que

puedan describir su comportamiento mecánico [68]. Un modelo constitutivo es una

versión simplificada de la realidad, diseñado para responder a una pregunta específica.

El objetivo de un modelo a menudo se puede clasificar como diagnóstico o pronóstico.

Los modelos de diagnóstico buscan cuantificar una característica de un sistema que

determina la salud o enfermedad actual. Los modelos de pronóstico buscan predecir

cómo la salud o la enfermedad podrían evolucionar en el futuro. Un modelo constitutivo

para el sistema cardiovascular podría determinar el diagnóstico de una enfermedad

específica, predecir el pronóstico después de un tratamiento específico y permitir la

comparación de una variedad de tratamientos diferentes.

En general, en un proceso de modelado toma una serie de entradas y las transforma, a

través de una serie de ecuaciones analíticas, en una serie de salidas. Bajo esta

perspectiva, los modelos constitutivos son una serie de ecuaciones matemáticas que

pretenden describir un fenómeno, por ejemplo, el comportamiento esfuerzo vs.

deformación en la pared del injerto vascular o el efecto del esfuerzo cortante del flujo

sanguíneo en las paredes del tejido natural.

Por otra parte, cuando se desea obtener la distribución de la presión y flujo en el sistema

arterial, el modelo debe ser capaz de determinar la relación entre el flujo y la presión en

las ramificaciones de los vasos sanguíneos. La información de entrada para ejemplo
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anterior puede ser el diámetro de cada vaso sanguíneo (disponible en imágenes

médicas), cómo y dónde se ramifican los vasos sanguíneos (imágenes médicas), la

complianza circunferencial de los vasos sanguíneos e información acerca de la sangre.

Estos datos constituyen la información mínima para elaborar un modelo para este

propósito.

Cuando se trata de la interacción entre las fuerzas sanguíneas y el endotelio en una

geometría altamente irregular, un modelo 3D que tenga en cuenta la interacción sangre-

pared puede ser más adecuado. Por lo tanto, los modelos constitutivos se pueden

clasificar en: homogéneos y heterogéneos. Los modelos homogéneos están basados en

los fundamentos de mecánica y asumen que la respuesta macroscópica de un material

puede ser aproximada asumiendo los valores promedios de sus propiedades mecánicas.

Mientras que los modelos heterogéneos también conocidos como modelos estructurales

incorporan la histología derivada de la microestructura de la pared de la arteria natural,

por ejemplo, las células de las diferentes túnicas, fibras o interacciones con otros

elementos.

Desde un punto de vista mecánico los modelos constitutivos proporcionan una relación

entre el campo de esfuerzos y deformaciones en forma de ecuaciones las cuales se

expresan a través de varios parámetros (entradas) para poder cuantificar su

comportamiento mecánico (mediante una solución analítica) como puede ser la

complianza circunferencial, la resistencia a la explosión (salidas), entre otras propiedades

mecánicas. A pesar de la gran importancia de los modelos constitutivos éstos pueden

presentar limitaciones en relación con los parámetros de entrada para alimentar a la

solución analítica; por lo tanto, algunos modelos constitutivos se ajustan a los valores de

las propiedades promedio del tejido modelado publicadas anteriormente. Esta práctica

puede resultar errónea ya que para poder estimar el comportamiento de un tejido natural

es imprescindible la determinación exacta de sus propiedades. Otra desventaja es que

no contemplan los fenómenos biomecánicos [69]. En la Tabla 1.3 se presenta algunos

modelos utilizados para arterias naturales e injertos vasculares.
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Tabla 1.3 Enfoques de modelado utilizados para estimar el comportamiento mecánico en
arterias naturales e injertos vasculares.

Tipo de modelo Parámetros
utilizados Utilidad Referencia

Modelo de volumen
finito de interacción

fluido-estructura

Geometría de la artería,
módulo elástico, relación
de Poisson, densidad y
viscosidad dinámica de

la sangre

Perfiles de esfuerzos vs.
deformación para el

diagnóstico de la
arteroesclerosis en etapas

tempranas

[70]

Modelo
anisotrópico,
hiperelástico

Constantes del material,
esfuerzo máximo,

deformación máxima

Estado de esfuerzos en
injertos de Dacrón

presurizados para la
estimación de la

anastomosis

[71]

Modelo
tridimensional no
lineal de pared

gruesa con
interacciones fluido-

pared

Geometría del vaso
sanguíneo, presión
interna, módulo de

elasticidad, relación de
Poisson, número de

Reynolds, densidad de
la sangre

Estado de esfuerzo de
compresión para para

cuantificar las condiciones
fisiológicas en las que se
puede producir el colapso

del vaso sanguíneo

[72]

El modelo basado
en la teoría

deformación finita
para materiales

elásticos

Geometría del vaso
sanguíneo, relación de

deformación en dirección
axial, constantes del
material de estudio

Desplazamientos radiales en
arterias naturales para el

diagnóstico de la
arteroesclerosis

[73]

Modelo isotrópico
hiperelástico

Parámetros del material
constitutivo obtenidos en

la prueba de tensión
uniaxial

Evaluación mecánica del
arco aórtico sometido a
flexión y presión interna

[74]
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Los modelos de la Tabla 1.3 son utilizados únicamente para estimar un comportamiento

mecánico o fisiológico en arterias naturales y de injertos vasculares. Sin embargo,

modelos predictivos para obtener propiedades mecánicas de las arterias naturales o de

los injertos vasculares son menos comunes. Por lo tanto, modelos predictivos para la

complianza circunferencial y la resistencia a la explosión son herramientas de diseño para

injertos vasculares con propiedades mecánicas similares a las arterias naturales. En la

Tabla 1.4 se presentan algunos modelos predictivos.

Tabla 1.4 Ejemplos de modelos predictivos utilizados para determinar la complianza
circunferencial.

Presunción Tipo de modelo
Predicción de la

complianza
circunferencial

Referencia

El injerto vascular puede
ser considerado como un
cilindro recto axisimétrico
incorporado en la
anastomosis tipo extremo
- extremo.
Adicionalmente, se
incluyó el flujo sanguíneo
pulsátil dentro del injerto,
el desplazamiento de las
paredes del vaso
sanguíneo, así como
especies activas liberadas
en la pared interna del
injerto vascular

Modelado de elemento
finito: Utilizado para la
simulación de la estructura
sólida, por lo tanto, se
consideró la pared del
vaso como un material
isotrópico lineal
Ecuación de Navier –
Stokes: Empleado para
simular el fluido sanguíneo
pulsátil.
Ecuación de Stokes-
Einstein: Fue utilizado para
simular la concentración
de proteínas en el flujo
sanguíneo

A partir de las
simulaciones de la
presión interna en el
injerto vascular y las
deformaciones en el
radio

[75]

La prueba de tensión
circunferencial se pude
utilizar para determinar la
complianza
circunferencial

Se utilizaron tres modelos
diferentes para
correlacionar la prueba de
tensión circunferencial con
la complianza: Ley de
Laplace, modelado de
elasticidad incremental y
modelo de deformación
finita biaxial lineal

Se obtuvo mediante un
análisis estadístico entre
los modelos propuestos

[76]

Se puede determinar la
complianza
circunferencial a partir de
una prueba uniaxial.

Teoría de elasticidad finita
para modelar el
comportamiento mecánico

Las propiedades
obtenidas de la prueba

uniaxial se utilizaron
para alimentar el

modelado de elasticidad
finita y así obtener una

complianza teórica

[77]
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Los modelos predictivos presentados en la Tabla 1.4 para la complianza circunferencial

son para casos específicos, lo que dificulta el diseño paramétrico y su uso general. Sin

embargo, lograr predecir la complianza circunferencial a partir de las propiedades

elásticas del material con el cual se elabora el injerto es un concepto muy útil que no

puede ser ignorado. Por lo tanto, se espera que se realicen mejoras adicionales tanto en

los modelos predictivos actuales, así como en el análisis del estado de esfuerzos de las

pruebas experimentales utilizados para obtener la complianza circunferencial.
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CAPÍTULO 2 Modelos predictivos para la
complianza circunferencial y la resistencia a la

explosión

2.1 Modelo predictivo de anillo

Las ecuaciones analíticas utilizadas para predecir la resistencia a la explosión de cilindros

presurizados son más comunes [78]. Para predecir la resistencia a la explosión en injertos

tubulares se utiliza un método indirecto ampliamente utilizado [79–81] a través de la

prueba de tensión circunferencial la cual utiliza una probeta en forma de anillo como se

muestra en la Figura 2.1.

Figura 2.1 Prueba de tensión circunferencial para determinar la resistencia a la explosión [80].

El análisis mecánico del método predictivo de anillo se obtiene a partir del balance de

fuerzas de un cilindro presurizado como se muestra en la Figura 2.2.
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Figura 2.2 Diagrama de cuerpo libre de un cilindro, a) Injerto vascular sujeto a presión interna, b)
Fuerzas que actúan en la pared del cilindro.

De acuerdo, al balance de fuerzas de la Figura 2.2 b) la fuerza (F) desarrollado en la

pared del cilindro cuando se encuentra sujeto a la presión interna (Pi) está dada por:= 2 (2.1)

donde L es la longitud del cilindro (dirección z), ro el radio exterior. Por otra parte, cuando

el cilindro de la Figura 2.2 a) se encuentra sujeto a Pi se genera un esfuerzo

circunferencial ( ) en la pared de este dado por:= (2.2)

donde t es el espesor del injerto vascular. El criterio de falla bajo este enfoque establece

que la resistencia a la explosión (Pi
BS) ocurre cuando el cilindro alcanza su máxima

resistencia circunferencial, es decir cuando F = Fmax, dado por,= (2.3)

La Ec. (2.3) es directamente proporcional a la máxima fuerza en tensión circunferencial

(Fmax) e inversamente proporcional a su geometría (ro y L); en algunas ocasiones la Ec.

(2.3) es conocida como la “Ley de Laplace” y es utilizada para predecir Pi
BS, dicha Ec. 2.3

se encuentra en función de Fmax que se obtiene en una prueba de tensión circunferencial

la cual utiliza una probeta en forma de anillo, (Figura 2.1); así como también de la

geometría de la probeta de anillo. El método indirecto para predecir Pi
BS presenta varias

desventajas, una de ellas es la correlación entre dos pruebas diferentes (prueba de
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tensión circunferencial con la prueba de resistencia a la explosión) ya que cada una de

estas pruebas tiene un estado de esfuerzos completamente diferente. Otra desventaja,

del método indirecto es que únicamente contempla esfuerzos circunferenciales definido

por la Ec. (2.2) en la pared del cilindro; por lo tanto, asume que el cilindro es considerado

como de pared delgada (2 / ≥ 10) y además dicho esfuerzo es uniforme en el espesor

de la pared, lo cual puede no ser cierto para el caso de la prueba de la resistencia a la

explosión (cilindro presurizado). Sin embargo, debido a la versatilidad o simplicidad de

dicho método indirecto ha sido ampliamente reportado para la determinación de Pi
BS.

2.2. Comportamiento mecánico de cilindros presurizados con extremos fijos

Dadas las limitaciones del modelo predictivo indirecto descrito en la sección anterior un

enfoque más complejo que considera el estado de esfuerzo de un cilindro presurizado

puede ser de gran utilidad para predecir su comportamiento mecánico. A continuación,

se establecerá el comportamiento de un cilindro a través de la teoría de elasticidad

cuando es sometido a presiones específicas y con los extremos cerrados.

2.2.1 Cilindro elástico de pared gruesa

La determinación del estado de esfuerzos en la prueba de la resistencia a la explosión

está basada en la teoría de elasticidad la cual asume que el cilindro es de pared gruesa

(2 / ≤ 10), isotrópico, uniforme y que tiene un comportamiento elástico lineal. Por lo

tanto, cuando un cilindro con los extremos fijos se presuriza mediante algún fluido (Pi 

0) experimenta en su pared un estado de esfuerzos tri-dimensional, los cuales son

esfuerzos circunferenciales ( ), radiales ( ), longitudinales ( ) y los esfuerzos

cortantes son despreciables ( = 0; debido a la geometría del cilindro [82]) como se

muestra en la Figura 2.3.
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Figura 2.3 Cilindro presurizado con los extremos fijos, (a) sección longitudinal, (b) esfuerzos
actuando sobre un elemento infinitesimal.

A continuación, se describe el procedimiento para obtener las expresiones para cada uno

de estos tres esfuerzos normales. Dicha solución se basa en el equilibro de fuerzas

ejercidas en un elemento infinitesimal y en la aplicación de relaciones geométricas para

obtener una ecuación diferencial gobernante cuya solución permitirá obtener las

expresiones correspondientes para el estado de esfuerzos tri-dimensional en la prueba

de resistencia a la explosión. Por lo tanto, para el análisis mecánico de la prueba de

resistencia a la explosión consideraremos primero que todo anillo de espesor unitario

está sometido al mismo estado de esfuerzos, Figura 2.4 (a).

Figura 2.4 Análisis mecánico de la prueba de resistencia a la explosión; (a) sección transversal de
un cilindro presurizado (b) elemento infinitesimal con diferentes esfuerzos.

Si tomamos un elemento infinitesimal de la Figura 2.4 (a) como se muestra en la Figura

2.4 (b), el cual está definido por dos radios, r y + y un ángulo . Sea el el esfuerzo
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radial que actúa sobre el elemento infinitesimal a una distancia r del centro del cilindro,

mientras que el esfuerzo definido como + actúa a una distancia r + dr del

centro del cilindro. Por otra parte, los esfuerzos que actúan sobre las otras dos caras del

elemento infinitesimal son los . Además, los que actúan perpendicularmente al

elemento infinitesimal son iguales y opuestos. Adicionalmente, dadas las condiciones de

simetría todo elemento infinitesimal a la misma distancia radial desde el centro del cilindro

está sometido al mismo esfuerzo, por lo tanto, ningún esfuerzo cortante ( ) actúa sobre

el elemento infinitesimal de la Figura 2.4 (b).

Una vez establecidos los esfuerzos que actúan sobre el elemento infinitesimal se evalúan

las fuerzas que actúan sobre las superficies del elemento infinitesimal en la dirección

radial para establecer matemáticamente una expresión de equilibrio estático (∑ = 0) la
cual está dada por [83]: + 2 2 − + ( + ) = 0 (2.4)

Simplificando y sin tomar en cuenta los infinitesimales de orden superior se obtiene;− + = 0 (2.5)

La Ec. (2.5) tiene dos esfuerzos desconocidos y , por lo tanto, se necesitan pasos

adicionales para expresar dicha ecuación en términos de un solo esfuerzo de modo que

se pueda resolver. Por otra parte, sea el desplazamiento radial de una superficie

cilíndrica de radio y + el desplazamiento radial de la superficie adyacente

de radio + . La deformación unitaria en dirección radial de un elemento infinitesimal

está dada por: = (2.6)

Mientras que la deformación circunferencial se obtiene del cociente entre la diferencia

de la circunferencia de la superficie cilíndrica deformada de radio + con la

circunferencia de la superficie cilíndrica no deformada de radio , y la circunferencia no

deformada, es decir = (2.7)
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Las ecuaciones (2.6) y (2.7) proporcionan las deformaciones unitarias expresadas en

términos de una sola variable desconocida es decir . Además, ambas deformaciones

unitarias se pueden relacionar con los esfuerzos a través de la ley de Hooke de la

siguiente manera; = 1 ( − − ) (2.8a)

= 1 (− + − ) (2.8b)

= 1 (− − + ) (2.8c)

donde es la relación de Poisson y E el módulo de elasticidad del material de estudio.

Sin embargo, en el caso de los cilindros de pared gruesa con deformación unitaria

longitudinal restringida ( = 0) el problema se convierte en deformación unitaria plana.

Por lo tanto, la Ec. (2.8c) conduce a una relación para el dada por;= ( + ) (2.9)

Sustituyendo la Ec. (2.9) en las ecuaciones (2.8a-b) se obtienen expresiones para los

esfuerzos y en términos de la deformación unitaria, dada por;= (1 + )(1 − 2 ) [(1 − ) + ] (2.10a)

= (1 + )(1 − 2 ) [ + (1 − ) ] (2.10b)

Sustituyendo las Ec. (2.6) y (2.7) en las ecuaciones (2.10a-b) se obtiene:= (1 + )(1 − 2 ) (1 − ) + (2.11a)

= (1 + )(1 − 2 ) + (1 − ) (2.11b)

Sustituyendo las Ec. (2.10a-b) en la Ec. (2.5) se obtiene la ecuación diferencial

gobernante, dada por: + 1 − = 0 (2.12)

Como se puede observar, la solución de la Ec. (2.12) se obtiene mediante sustitución y

la solución para está dada por:
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= + (2.13)

donde y son dos constantes que se determinan a partir de las condiciones de

frontera, las cuales se expresan de la siguiente manera:( ) = − (2.14a)( ) = − (2.14b)

Ya que está expresada por medio de la Ec. (2.13), su primera derivada es = −
. Por lo tanto, las expresiones de y de se pueden sustituir en la Ec. (2.11a) y

tomando en consideración las condiciones de frontera de las Ec. (2.14a-b), se obtiene:− = (1 + )(1 − 2 ) − (1 − 2 ) (2.15a)

− = (1 + )(1 − 2 ) − (1 − 2 ) (2.15b)

Resolviendo simultáneamente las Ec. (2.15a-b) se obtiene:= (1 + )(1 − 2 ) −− (2.16a)

= 1 + ( − )− (2.16b)

Cuando se utilizan estas constantes en la Ec. (2.13) se puede obtener el desplazamiento

radial en cualquier punto de la superficie del cilindro sometido a presiones específicas.

Por lo tanto, sustituyendo las Ec. (2.16a-b) en la Ec. (2.13) se obtiene [83]:= (1 + ) ( − )( − ) + −− (1 − 2 ) (2.17)

Si la Ec. (2.13) y su derivada, junto con las constantes dadas por las ecuaciones (2.16a-

b) se sustituyen en las Ec. (2.11a-b) y los resultados se simplifican, se obtienen las

ecuaciones generales para los y en cualquier punto del cilindro dadas por:= + (2.18a)

= − (2.18b)

donde y so constantes dadas por:
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= −− (2.19a)

= ( − )− (2.19b)

Sustituyendo las Ec. (2.19a-b) en (2.18a-b) se obtiene:= −− − ( − )( − ) (2.20a)

= −− + ( − )( − ) (2.20b)

Para obtener la expresión para el se deben de sustituir las Ec. (2.20a-b) en la Ec. (2.9)

resultando la siguiente expresión: = −− (2.20c)

Las Ec. (2.20a-c) representan los esfuerzos normales pertenecientes al estado de

esfuerzos tri-dimensional que se producen en la pared de un cilindro de pared gruesa

cuando es sometido a presiones específicas. Sin embargo, para el caso particular cuando≈ 0, las Ec. (2.20a-c) se expresan como:= − 1 − (2.21a)

= − 1 + (2.21b)

= − (2.21c)

Las Ec. (2.21a-c) representan los esfuerzos normales que se originan en la pared del

cilindro tubular cuando se encuentra sujeto a presiones específicas ( = 0 y ≠ 0).
Estos esfuerzos se encuentran en función de ya que varían a lo largo de la distancia

radial en la pared del conducto tubular. Para el caso del expresado en la Ec. 2.21 (a)

se cumpla que ≥ 1 el es siempre un esfuerzo de compresión, el cual es máximo

en = y es despreciable en = . Para el caso del es máximo para = y
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mínimo para = . Para dado por la Ec. (2.20c) es constante sobre toda el área de

la sección transversal del cilindro. Finalmente, las Ec. (2.21a-c) también se pueden

emplear en otras teorías mecánicas (ej. teorías de fallas) para conocer si un determinado

estado de esfuerzo puede o no causar una deformación plástica.

2.3. Modelo predictivo de la complianza circunferencial con teoría de elasticidad

La predicción de la complianza circunferencial para cilindros de pared gruesa se puede

derivar de la teoría de elasticidad (sección anterior). Este enfoque asume que el material

es isotrópico y lineal-elástico. La ecuación gobernante para predecir dicha propiedad

elástica está dada por la Ec. (2.13) para el caso específico cuando = 0 el

desplazamiento radial expresa como:= 2( − ) [1 − ] (2.22)

Por lo tanto, la deformación unitaria circunferencial = se puede expresar de la

forma siguiente: = 2( − ) [1 − ] (2.23)

Por consecuencia, la complianza circunferencial = se expresa como:

= 2( − ) [1 − ] (2.24)

La Ec. (2.24) se puede utilizar para predecir la complianza circunferencial de cilindros

sometidos a presiones específicas considerados como elásticos. Es importante señalar

que la Ec. (2.24) se encuentra en función de las propiedades elásticas del material como

son el módulo de elasticidad (E) y la relación de Poisson ( ); por lo tanto, la determinación

de estas propiedades elásticas determinará el resultado de la predicción de la complianza

circunferencial.
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2.4. Modelo predictivo para la resistencia a la explosión con teoría de elasticidad y
teoría de falla para polímeros

Como se ha mencionado en la Sección 2.2. el estado de esfuerzos que se determinó por

medio de la teoría de elasticidad (Ec. 2.21a-c) se puede utilizar en teorías de fallas para

predecir bajo qué estado de esfuerzos el material en estudio presentará una deformación

permanente. En materiales poliméricos se puede utilizar la teoría de falla de von Mises

modificado cónico, el cual utiliza los esfuerzos de cedencia en tensión ( ) y en

compresión ( ) del material de estudio obtenidos a partir de pruebas de tensión y

compresión uniaxial para cuantificar la falla de éste; la teoría de falla para polímeros se

expresa de la siguiente manera [84]:

= 12 ( − 1)( ) + ( + 1) 12 [ + + ] (2.25)

donde: = + + (2.25a)= ( − ) (2.25b)= ( − ) (2.25c)= ( − ) (2.25d)

=
(2.25e)

donde m cuantifica el comportamiento en compresión y tensión uniaxial del material de

estudio. Por otra parte, la Ec. (2.25) está en función de los esfuerzos principales, y para

el caso de cilindros sometidos a presiones específicas con extremos fijos éstos

corresponden a los esfuerzos normales, es decir los esfuerzos principales , y los

cuales corresponden a , y , respectivamente. Por lo tanto, sustituyendo las

ecuaciones (2.21a-c) dentro de las Ec. (2.25a-d) y posteriormente en la Ec. (2.25) de

igual manera sustituyendo = y se obtiene:
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= 2 ( − )3 ( − 1) + √3 ( + 1) (2.26)

La Ec. (2.26) predice la resistencia a la explosión ( ) para un injerto vascular sometido

a condiciones específicas de presión ( = 0 y ≠ 0), la cual está basada en la teoría

de falla de von Mises modificado cónico y la teoría de elasticidad. Es importante señalar,

que la Ec. (2.26) únicamente contempla el comportamiento elástico del material; por lo

tanto, un enfoque predictivo que contemple el comportamiento elástico y plástico del

mismo cuando es sometido a una presión interna hasta la falla (ruptura del injerto) puede

ser de gran interés.

2.5. Modelo predictivo de la resistencia a la explosión con un enfoque elasto-
plástico

Previamente se reportó el comportamiento mecánico de injertos vasculares poliméricos

sometidos a presión interna con extremos fijos y tratados como cilindros elásticos. En

esta sección se describe el comportamiento elasto-plástico de un cilindro sometido a Pi.

Para este caso de estudio se considera un cilindro con los extremos cerrados y de radio

interno (ri), radio externo (ro), un radio en la interfaz elasto-plástica (rep). Por otra parte,

entre ≤ ≤ es considerado un comportamiento elástico mientras que en ≤ ≤
se considera un comportamiento plástico [84], como se muestra en la Figura 2.5.

Figura 2.5 Esquema de un cilindro elasto-plástico sometido a Pi.
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2.5.1. Análisis elástico

Para el caso de la zona elástica ( ≤ ≤ ) los esfuerzos radiales ( ),

circunferenciales ( ) y longitudinales ( ) son los mismos que se expresaron a través de

las Ec. (2.21a-c). Sin embargo, debido a la interfaz las condiciones de frontera son

[85]: = − (2.27a)

( ) = −0 (2.27b)

donde es la presión en la interfaz . Sustituyendo las condiciones de frontera en las

Ec. (2.21a-c) se obtiene:

= − 1 − (2.28a)

= − 1 + (2.28b)

= − (2.28c)

De igual cuenta, los esfuerzos principales , y corresponden a , y ,

respectivamente. Por lo tanto, sustituyendo (2.28a-c) en la ecuación de von Mises

modificado cónico y sustituyendo = y = se obtiene:

= 2 σ ( − )3 ( − 1) + √3 ( + 1) (2.29)

La Ec. (2.29) representa la presión en la interfaz de cilindro elasto-plástico y dicha

ecuación se encuentra en función de sus propiedades elásticas y geométricas. Por otra

parte, sustituyendo la Ec. (2.29) en las ecuaciones (2.28a-c) se obtiene [84]:= 2 σ3 ( − 1) + √3 ( + 1) 1 − (2.30a)
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= 2 σ3 ( − 1) + √3 ( + 1) 1 + (2.308b)

= 2 σ3 ( − 1) + √3 ( + 1) (2.30c)

Las Ec. (2.30a-c) representan los esfuerzos normales en la zona ≤ ≤ , es decir,

en la zona elástica de un cilindro elasto-plástico sometido a Pi. Estas ecuaciones se

encuentran en función de las propiedades elásticas del material ( ), la geometría del

cilindro ( y ) y la interfaz .

2.5.2. Análisis plástico

Para el caso de la zona plástica ( ≤ ≤ ), las deformaciones plásticas axiales ( )

son despreciados cuando se aplica una Pi en un cilindro con extremos fijos o cerrados,

por lo tanto, se puede expresar como [85]:

= 12 ( + ) (2.31)

Por otra parte, la ecuación de equilibrio de un elemento infinitesimal de un cilindro

sometido a Pi está dada por: = − (2.32)

Sustituyendo la Ec. (2.32) en la Ec. (2.25) para encontrar − , se obtiene:

− = 4 σ3 ( − 1) + √3 ( + 1) (2.33)

Combinando la ec. (2.33) en la expresión de equilibrio Ec. (2.32) y resolviendo la integral

obtenemos:



37

= − (2.34a)

= 4 σ3 ( − 1) + √3 ( + 1) + (2.35b)

donde es una constante de integración, la cual se determina con la siguiente condición

de frontera: = − (2.36)

Resolviendo la Ec. (2.35b) con la condición de frontera Ec. (2.36) obtenemos;

= − − 2 σ3 ( − 1) + √3 ( + 1) (2.37a)

Sustituyendo la Ec. (2.29) en la Ec. (2.37a) y ordenando, obtenemos= − 2 σ3 ( − 1) + √3 ( + 1) − + 2 (2.37b)

Sustituyendo la Ec. (2.37b) en la Ec. (2.35b) obtenemos [84]:

= 2 σ3 ( − 1) + √3 ( + 1) 2 − 1 + (2.38a)

= 2 σ3 ( − 1) + √3 ( + 1) 2 + 1 + (2.38b)

= 2 σ3 ( − 1) + √3 ( + 1) 2 + (2.38c)

Las ecuaciones (2.38a-c) representan los esfuerzos normales en la zona plástica ( ≤≤ ) de un cilindro elasto-plástico sometido a Pi. Por otra parte, para obtener una

expresión para Pi de un cilindro elasto-plástico es necesaria la siguiente condición de

frontera; ( ) = − (2.39)

Aplicando las Ec. (2.39) en la Ec. (2.38a) se obtiene:
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Por otra parte, la que puede soporta las paredes de un cilindro considerado como

plástico se obtiene cuando y = , lo que conduce a;

= − 43 ( − 1) + √3 ( + 1) (2.41)

La Ec. (2.41) representa la resistencia a la explosión de un cilindro basada en una teoría

elasto-plástica y teoría de falla de von Mises modificado cónico, la cual se encuentra en

función de las propiedades elásticas del material de estudio como el esfuerzo de cedencia

en tensión y compresión, el comportamiento mecánico (definido como ) y la geometría

del cilindro. Es importante señalar que la Ec. (2.41) se obtuvo considerando que la falla

del cilindro se produce cuando la interfaz en el cilindro elasto-plástico no existe ( =
, es decir, no existe la zona elástica); sin embargo, esta consideración no

necesariamente se debe de cumplir para que se presente la falla del cilindro elasto-

plástico, es decir, la falla del cilindro elasto-plástico se puede presentar cuando ≠ .

Para este caso, es necesario determinar la ubicación geométrica de y sustituir dicha

posición geométrica en la Ec. (2.40) para obtener una nueva expresión de la resistencia

a la explosión. En la Tabla 2.1 se presenta un resumen de los diferentes modelos

predictivos que han sido presentados anteriormente para determinar la resistencia a la

explosión de un cilindro polimérico, así como de su complianza circunferencial.

= −2 σ3( − 1) + √3( + 1) 2 − + (2.40)
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Tabla 2.1 Expresiones analíticas para predecir la resistencia a la explosión y la complianza
circunferencial para cilindros establecidas en este trabajo.

Propiedad mecánica Modelo predictivo Ecuación

Resistencia a la explosión

( )

Basado en la tensión

circunferencial de una

probeta de anillo

(2.3)

Modelo basado en la

teoría de elasticidad y

teoría de falla de von

Mises modificado

cónico

(2.26)

Modelo basado en una

teoría elasto-plástica y

teoría de falla de von

Mises modificado

cónico

(2.41)

Complianza circunferencial( ) Modelo basado en la

teoría de elasticidad
(2.24)
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CAPÍTULO 3 Materiales y Metodología

3.1. Materiales y fabricación de probetas

3.1.1. Películas delgadas

El material referencia utilizado en todas las pruebas fue un poli(éter) uretano alifático

termoplástico denominado comercialmente como Tecoflex SG 80A (Compañía Lubrizol,

Ohio, USA). Las películas obtenidas a partir de este polímero sintético se obtuvieron

mediante la evaporación de disolvente. Brevemente, el Tecoflex SG 80A se disolvió en

tetrahidrofurano (Compañía J.T. Baker, New Jersey, USA) mediante agitación magnética

durante 2h posteriormente la solución se vertió en un molde de Teflón (120 mm x 120

mm) y finalmente, se dejó 2 días para la evaporación del disolvente. Dicho procedimiento

permitió obtener películas con un espesor  0.1 mm que fueron utilizadas para elaborar

probetas para tensión y compresión uniaxial y tubos (injertos vasculares), las cuales

fueron almacenadas en un desecador hasta ser ensayados.

3.1.2. Injertos vasculares de diámetro pequeño

Injertos vasculares de diámetro pequeño se obtuvieron enrollando una película de

Tecoflex SG 80A alrededor de un soporte de Teflón con un total de 7 capas. Este

procedimiento permite obtener probetas tubulares con un espesor de pared de 0.67 

0.09 mm, radio interior ( ) de 2.75  0.09 mm y radio exterior ( ) de 3.43  0.05 mm y

una longitud de 120 mm, como se muestra en la Figura 3.1. Los injertos vasculares de

de 80 mm de largo se utilizaron para la prueba de resistencia a la explosión y los de 10

mm de largo para la prueba de tensión circunferencial.

Figura 3.1 Injerto vascular de diámetro pequeño elaborado de Tecoflex SG 80A.
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3.2. Ensayos mecánicos en películas poliméricas

Como se mencionó en la sección anterior (3.1.2) los injertos vasculares se fabricaron a

partir de una película de Tecoflex SG 80A que se coloca alrededor de una varilla para

finalmente obtener un cilindro (injerto). Por lo tanto, es importante determinar las

propiedades mecánicas en ambas geometrías, es decir, en forma de película y en cilindro

(injerto). Por este motivo, se realizaron ensayos mecánicos en películas e injertos de

Tecoflex SG 80A. A continuación, se describen las caracterizaciones mecánicas para

probetas de películas de Tecoflex SG 80A.

3.2.1 Ensayo de tensión uniaxial a diferentes velocidades

Debido a que se sabe que el Tecoflex SG 80A es un elastómero, se llevó a cabo el ensayo

de tensión uniaxial a diferentes velocidades de cabezal para determinar el efecto de la

velocidad de deformación sobre su comportamiento mecánico. Por lo tanto, las probetas

se ensayaron a diferentes velocidades de deformación, siendo estás: 25 mm/min, 50

mm/min, 75 mm/min y 100 mm/min. El módulo elástico (E) y la deformación máxima a la

ruptura ( ) se determinó para cada velocidad de cabezal. Dicho ensayo mecánico se

realizó en una máquina universal Shimadzu AGS-X (Kyoto, Japón), con celda de carga

de 100 N. El número de réplicas por cada velocidad fue de 3.

3.2.2 Ensayo de compresión uniaxial

La prueba de compresión uniaxial fue llevada a cabo para poder obtener el esfuerzo de

cedencia en compresión del Tecoflex SG 80A. Por lo tanto, se elaboraron películas con

un espesor de 1 mm las cuales se obtuvieron mediante la técnica de evaporación de

disolvente, dichas películas fueron cortadas en discos con la ayuda de un sacabocado

posteriormente fueron humedecidas en tetrahidrofurano y apiladas aplicando una fuerza

de compresión ( 30 Pa) por 24 h como recomienda la norma ASTM D395. El

procedimiento anterior permitió obtener probetas de 10 mm de largo y 13 mm de diámetro

como se representa en la Figura 3.2.
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Figura 3.2 Probeta de la prueba de compresión uniaxial y probeta utilizada.

La prueba de compresión uniaxial se realizó en una máquina universal AGS-X Shimadzu

(Kyoto, Japón) con una celda de carga de 1 kN con una resolución de 0.01 N y una

velocidad de cabezal de 50 mm/min. Dado que únicamente es de interés el la prueba

de compresión uniaxial se detuvo a una deformación de 60 %. El número de réplicas para

esta prueba fue de 5.

3.2.3. Ensayo de tensión uniaxial

De acuerdo con las ecuaciones (2.24, 2.26 y 2.41) para predecir y las propiedades

elásticas en tensión uniaxial del Tecoflex SG 80A como , y son requeridas. Por lo

tanto, el ensayo de tensión uniaxial se llevó a cabo en probetas de película de 80 mm de

largo con 10 mm en la sección paralela, (ver Figura 3.3). El método utilizado para

determinar las propiedades elásticas del material de referencia se basó en un método de

no contacto conocido como correlación de imágenes digitales (DIC, por sus siglas en

inglés). Para ello, se utilizó un equipo ARAMIS 5M GOM (Braunschweig, Alemania) para

determinar la deformación unitaria de las películas de Tecoflex SG 80A. Las probetas

fueron preparadas superficialmente con pintura vegetal hasta conseguir un patrón

aleatorio de puntos como se muestra en la Figura 3.3. El equipo de DIC fue calibrado

mediante un volumen de control de 35 mm x 29 m x 1.5 mm utilizando un panel de control

CQ/CP20 30 x 24, con una distancia entre cámaras de 20 cm, una distancia entre las

cámaras y el volumen de control de 215 mm, empleando 3 fotogramas por segundo con

una resolución de 2448 x 2050 pixeles. En la Figura 3.3 se presenta el estado actual de
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la probeta entre mordazas utilizada para la prueba de tensión uniaxial donde x

representan el eje transversal y la y el eje longitudinal. El área de interés para determinar

las propiedades elásticas del Tecoflex SG 80 A fue marcada en verde. El módulo elástico

( ) se calculó como la pendiente de la curva de la gráfica esfuerzo axial ( ) vs.

deformación unitaria axial ( ) en la zona de deformación comprendida entre 0 < <10 %.

Figura 3.3 Probeta entre mordazas para tensión uniaxial con un patrón aleatorio.

Por otra parte, la relación de Poisson ( ) se determinó como la pendiente lineal de la

curva de la gráfica deformación unitaria transversal (− ) vs. deformación unitaria axial

( ). Por otra parte, dada la no linealidad del Tecoflex SG 80A la determinación precisa

del esfuerzo de cedencia a tensión ( ) fue obtenida por medio de pruebas de carga y

descarga a porcentajes predeterminados de deformación. Las pruebas de carga y

descarga fueron controlados a través de los desplazamientos del cabezal de la máquina

universal (abarcando desde = 0 hasta = 100 %, con incrementos de 10 %) y los

valores de las deformaciones unitarias axial reportada fueron medidas con la técnica de

DIC. Mediante ensayos previos (que no se muestran aquí) se determinó que el se

encuentra entre = 30 % y 50 %, por lo tanto, experimentos en tensión uniaxial con

incrementos más finos de se llevaron a cabo ( = 36.2 %, 41.5 % y 47.8 %, medidos

con la técnica de DIC). Tres replicas fueron realizas para la obtención de valores finos de

εy εx
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, para lo cual se utilizó una máquina universal AGS-X Shimadzu con una celda de carga

de 100 N y una velocidad de cabezal de 50 mm/min.

3.2.4. Ensayo de resistencia a la explosión en película

El ensayo de resistencia a la explosión en película tiene el objetivo de determinar la fuerza

máxima con la que se puede perforar una película sintética [33]. El esquema de este

ensayo se presenta en la Figura 3.4. Para este ensayo utilizó una máquina universal

AGS-X Shimadzu con una celda de carga de 1 kN con una resolución de 0.01 N y una

velocidad de cabezal de 50 mm/min. En número de réplicas fue de 10.

Figura 3.4 Esquema de la resistencia a la explosión en película de Tecoflex SG 80A.

3.2.5. Ensayo de nanoindentación

La nanoindentación es un método para determinar las propiedades mecánicas de

películas delgadas. A lo largo de toda la prueba de nanoindentación, la carga y el

desplazamiento de la punta del nanoindentador se registran y posteriormente se analizan,

ver Figura 3.5, utilizando un método adecuado [86].
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Figura 3.5 Esquema de una gráfica de nanoidentación.

La pendiente de la curva de descarga se ha utilizado comúnmente para calcular el módulo

elástico y el método más utilizado para determinar dicha propiedad elástica es el de

Doerner-Nix y Oliver-Pharr [87]. El modulo elástico del material se obtiene de la curva de

descarga usando la siguiente ecuación [88].= √2 (3.1)

Donde Er es el módulo elástico reducido que es una combinación del módulo del material

y del indentador, Ap es el área de contacto proyectada y S la pendiente de la curva de

descarga en el punto más alto (hmáx). Para poder separar el módulo del indentador del

material se utiliza el método propuesto por Oliver-Pharr [88].= 1 −1 − 1 − (3.2)

Donde E y ν son el módulo elástico y relación de Poisson del material respectivamente,

Ei y νi el módulo elástico y relación de Poisson del indentador. El indentador Berkovich

tiene la forma de una pirámide de tres lados y un lado a 65.27°, ver Figura 3.6.

hr hchf
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Figura 3.6 Geometría de la punta Berkovich.

El área proyectada como una función de la profundidad de contacto (hc) se describe como

[89]: = ℎ + ℎ + ℎ ⁄ + ℎ ⁄ +⋅⋅⋅⋅⋅⋅⋅ + ℎ ⁄ (3.3)

El coeficiente principal C0 describe un indentador Berkovich perfecto y los demás

coeficientes describen el desviamiento de la punta debido al desgaste y se determinan

durante la calibración en sílice fundida. Para el caso de un indentador Berkovich perfecto

el coeficiente C0 = 24.5 y los otros coeficientes son despreciables [87]. La profundidad de

contacto no es igual a la máxima profundidad de contacto hmáx del indentador. De acuerdo

a los métodos de Doerner-Nix y Oliver-Pharr, hc puede obtenerse de la siguiente manera

[87], [89]:

ℎ = ℎ − (ℎ − ℎ ) (3.4)

ℎ = ℎ − ( ) (3.5)

donde Pmax es la máxima carga, hr es la intersección de la pendiente de la curva de

descarga que intersecta al eje x,  es el factor de corrección Sneddon y puede variar de

0 a 1 siendo igual a 1 para puntas planas y 0.72 para identadores Vickers. Experimentos

han demostrado que para el indentador Berkovich el factor de corrección Sneddon se

encuentra en 0.72 y 0.78. Con esto en mente, se realizó la prueba de nanoindentación

en 8 diferentes áreas en la superficie de la película de Tecoflex SG-80A, la velocidad de

carga y descarga fue de 15 nN/min con una pausa de 10 s. Se utilizó un equipo
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nanoindentador TTX-NHT, CSM Instruments (Peseux, Suiza) con una punta Berkovich

de diamante. Para determinar el módulo elástico del Tecoflex SG-80A se utilizó el modelo

de Oliver-Pharr Ec. (3.2), cuya relación de Poisson es de 0.44; Er se determinó por medio

de la Ec. (3.1), S es la pendiente de la curva de descarga en el punto más alto de la curva,

el área proyecta se estableció como una punta sin imperfecciones, por lo tanto, Co = 24.5,

Ei = 1140 GPa y νi = 0.07 y  = 0.75 [86–87].

3.3. Ensayos mecánicos en arterias naturales

En las secciones siguientes se describen las pruebas mecánicas que se realizaron en

tejidos naturales. Estos ensayos tienen la finalidad de comparar el comportamiento

mecánico entre materiales sintéticos y de origen natural.

3.3.1. Ensayo de tensión circunferencial

Con la finalidad de conocer el comportamiento mecánico de arterias naturales se realizó

la prueba de tensión circunferencial sobre tres modelos animales de acuerdo con la

norma ISO 7198 [33]. La muestra biológica que se utilizó fue la aorta descendente

posterior de borrego, cerdo y bovino. Las arterias naturales de los tres modelos animales

fueron obtenidas de la Facultad de Veterinaria de la Universidad Autónoma de Yucatán

y se almacenaron en cloruro de sodio al 0.9 % y en refrigeración a 2 °C hasta el día de

su caracterización mecánica. Brevemente, se cortaron secciones de arteria de 10 mm de

largo en forma de anillo y con la ayuda de dos ganchos metálicos se realizó la prueba de

tensión circunferencial como se muestra más adelante en la Figura 3.9. Se determinó la

máxima fuerza (Fmax) a partir de la gráfica fuerza (F) vs. desplazamiento de cabezal ( )

como el punto más alto de la curva. Por lo tanto, se utilizó una máquina universal AGS-X

Shimadzu (Kyoto, Japon) con una celda de carga de 1 kN con una resolución de 0.01 N

y una velocidad de cabezal de 50 mm/min. El número de réplicas por cada modelo animal

fue de 10. Adicionalmente, se realizó únicamente en arterias de cerdo un corte histológico

para observar la estructura biológica antes y después de ser sometidas a tensión

circunferencial; por lo tanto, fueron teñidos con hematoxilina y eosina.
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3.3.2. Ensayo de resistencia a la explosión

La prueba de resistencia a la explosión ( ) se realizó en una arteria abdominal de un

cerdo adulto (8 cm de largo) de 40 kg. La arteria abdominal se obtuvo del rastro de la

Facultad de Veterinaria de la Universidad Autónoma de Yucatán y fueron almacenas en

refrigeración a 2 °C hasta el día de su caracterización; para este caso se utilizó un globo

cilíndrico de látex en el interior de la arteria abdominal debido a que presenta varias

bifurcaciones y representa sitios de perdida de la presión interna, ver Figura 3.7.

Figura 3.7 Arteria abdominal de cerdo utilizada para la prueba de resistencia a la explosión.

La muestra natural se presurizó a una razón de 1 psi/s y los desplazamientos radiales se

obtuvieron mediante un micrómetro óptico con una resolución de 1m (ODC 2500, Micro-

Epsilon, Carolina del Norte, USA); el montaje de la muestra biológica se muestra en la

Figura 3.8. La se determinó como el punto más alto de la curva presión interna ( )

vs. deformación circunferencial ( ).
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Figura 3.8 Dispositivo y montaje de la prueba de resistencia a la explosión de una arteria abdominal
de cerdo.

3.4 Ensayos mecánicos en cilindros poliméricos (injertos)

En las secciones siguientes se describen los diferentes ensayos mecánicos que se

realizaron en probetas en forma cilíndrica (injertos) del Tecoflex SG 80A. Los resultados

obtenidos de estos ensayos mecánicos se utilizaron para estimar la resistencia a la

explosión como previamente fue establecido

3.4.1. Ensayo de tensión circunferencial

La prueba de tensión circunferencial fue realizada para predecir mediante el método

indirecto la resistencia a la explosión de anillo de acuerdo con la norma internacional ISO

7198 [33]. Por lo tanto, la fuerza en tensión circunferencial (Fc) y el desplazamiento en

esta dirección (c) fueron registradas y la fuerza máxima circunferencial (Fc
max) fue

utilizada en la Ec. (2.3) como una forma indirecta para estimar la resistencia a la

explosión; de igual manera se determinó el desplazamiento máximo circunferencial

(cmax). Por lo tanto, probetas de = 2.75 mm, = 3.43 mm y 10 mm de longitud (Lc)

fueron cargadas en dirección circunferencial con la ayuda de dos ganchos metálicos

como se muestra en la Figura 3.9, y llevadas hasta la falla. Adicionalmente, la norma ISO
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7198 estable que una métrica para determinar la resistencia a la tensión circunferencial

se define como [33]:

2 (3.6)

La resistencia a la tensión circunferencial definida por Ec. 3.6 es una propiedad

estructural y no una propiedad del material; sin embargo, debido a su versatilidad es

ampliamente utilizada. La prueba de tensión circunferencial fue llevada a cabo en una

máquina universal AGS-X Shimadzu (Kyoto, Japón) utilizando una celda de carga de 1

kN con una resolución de 0.01 N y una velocidad de cabezal de 50 mm/min. El número

de réplicas para esta prueba fue de 10.

Figura 3.9 Prueba de tensión circunferencial en una probeta en forma de anillo.

3.4.2. Ensayo de tensión longitudinal

Para obtener las propiedades estructurales del Tecoflex SG 80A como son la fuerza

máxima longitudinal (FL
max) y el desplazamiento máximo longitudinal (L

max) se realizó el

ensayo de tensión longitudinal en 10 probetas tubulares con una longitud (LL) de 50 mm,= 2.75 mm, = 3.43 mm y posteriormente fueron cargados en dirección axial (FL)

(longitudinal), donde los desplazamientos en esta dirección son . El punto más alto de

la curva FL vs. se consideró como FL
max. La prueba de tensión longitudinal fue llevada

a cabo en una máquina universal AGS-X Shimadzu (Kyoto, Japón) utilizando una celda

de carga de 1 kN con una resolución de 0.01 N y una velocidad de cabezal de 50 mm/min.
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3.4.3. Ensayo de la resistencia a la explosión

La prueba de la resistencia a la explosión ( ) permite determinar de manera directa la

máxima presión que soporta un injerto vascular justo en el momento de la falla, así como

su complianza circunferencial. Por lo tanto, se utilizaron probetas tubulares de Tecoflex

SG 80A de 80 mm de largo, con = 2.75 mm, = 3.43 mm. Las probetas tubulares se

presurizaron a una razón de 1 psi/s y los desplazamientos radiales se obtuvieron

mediante un micrómetro óptico con una resolución de 1m (ODC 2500, Micro-Epsilon,

Carolina del Norte, USA). Dichas condiciones en las que se realizó la prueba de

resistencia a la explosión se determinaron en base a pruebas preliminares (que no se

muestran aquí), el montaje experimental se muestra en la Figura 3.10. La se

determinó como el punto máximo de la curva de la gráfica presión interna ( ) vs.

deformación circunferencial ( ), mientras que se determinó como el inverso de la

pendiente de la gráfica vs. para el intervalo 0.10% < < 0.20%. Para incrementar

la precisión del resultado se ensayaron 10 probetas de Tecoflex SG 80A.

Figura 3.10 Dispositivo y montaje para la prueba de resistencia a la explosión.

Micrómetro

Micrómetro

Aire comprimido

Extremo fijo

Probeta tubular

Suporte para el micrómetro
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CAPÍTULO 4 Resultados y Discusiones

4.1. Películas poliméricas

4.1.1. Tensión uniaxial a diferentes velocidades

Las curvas representativas de cada velocidad de desplazamiento del cabezal en la

prueba de tensión uniaxial se presentan en la Figura 4.1. Como se puede observar a 25

mm/min, 50 mm/min y 100 mm/min la deformación unitaria es muy similar. Sin embargo,

a 75 mm/min hay un cambio significante en dicha propiedad. Para deformaciones

menores a 30 % la curva esfuerzo vs. deformación tiene un comportamiento no lineal,

inserto Figura 4.1. En la Tabla 4.1 se presenta el valor del módulo elástico determinado

entre 0 ≤ ≤ 10% y la deformación máxima para cada una de las velocidades del

desplazamiento del cabezal.

Figura 4.1 Curvas representativas de esfuerzo vs deformación unitaria a diferentes velocidades de
desplazamiento.
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Tabla 4.1 Propiedades mecánicas del Tecoflex SG 80A a diferentes velocidades de
desplazamiento.

Velocidad de cabezal
(mm/min)

E

(MPa) (%)
25 2.12 ± 0.28 2247 ± 120

50 2.14 ± 0.16 2088 ± 106

75 2.10 ± 0.25 1570 ± 262

100 2.16 ± 0.27 2131 ± 148

Como se puede apreciar en la Tabla 4.1 a pesar de que se incremente la velocidad de

desplazamiento del cabezal el módulo elástico no vario significante. Por lo tanto, se puede

sugerir que no existe cambios en las propiedades elásticas del material referencia con la

velocidad del desplazamiento del cabezal de la máquina universal. A pesar de estos

resultados es importante señalar que el esfuerzo de cedencia en tensión uniaxial resulta

imposible determinar debido a la no linealidad que presenta el Tecoflex SG 80A en

tensión uniaxial.

4.1.2. Compresión uniaxial

Una curva representativa del comportamiento mecánico del Tecoflex SG 80A sometido a

compresión uniaxial se muestra en la Figura 4.2 (en el inserto se muestra el esquema del

ensayo de compresión). Inicialmente, la curva presenta una alta linealidad a baja

deformación unitaria ( < 30%) posteriormente la curva tiene un cambio de pendiente

entre = 30% - 40% y una clara no linealidad es observada para > 40% la cual

puede ser causada por el reordenamiento y rotura de enlaces secundarios del segmento

rígido y flexible del Tecoflex 80A. El comportamiento mecánico en compresión uniaxial

de este poliuretano ya ha sido previamente reportado en la literatura [90]. Debido a que

el principal interés de este ensayo es obtener el esfuerzo de cedencia en compresión

( ) se utilizó el método de extrapolación regresiva para poder obtener de manera

inequívoca [85], [91]. Este método está basado en la intersección de dos líneas rectas

que son el resultado de extrapolar la zona lineal y la zona plástica como se muestra en
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la Figura 4.2. De esta manera se determinó que el esfuerzo de cedencia en compresión

corresponde a = 2.77 ± 0.20 MPa.

Figura 4.2 Curva representativa del ensayo de compresión uniaxial mostrando el método de
extrapolación regresiva para determinar  cyp.

4.1.3. Carga y descarga en tensión uniaxial

La prueba de carga vs. descarga fue llevada a cabo para obtener el esfuerzo de cedencia

a tensión ( ). Por lo tanto, curvas representativas del esfuerzo uniaxial ( ) vs.

deformación unitaria axial ( ) obtenidas por DIC se presentan en la Figura 4.3. El área

rectangular a un costado de dichas gráficas corresponde al área marcada en color verde

de la Figura 4.3 la cual representa el área de análisis por medio del DIC para determinar

. El primer rectángulo representa el mapa de deformación uniaxial de un estado sin

deformación (sin ningún tipo de esfuerzo), el segundo rectángulo representa el mapa de

la máxima deformación unitaria axial alcanzada (dicho valor se encuentra en la parte

superior de dicho rectángulo), mientras que el tercer rectángulo representa a un estado

sin deformación (ningún esfuerzo aplicado) después de aplicar la máxima deformación

unitaria axial. El estado inicial (primer rectángulo) corresponde a un solo color debido a

que corresponde a un estado de esfuerzo despreciable, es decir, = 0 y = 0. Dado
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que la deformación unitaria axial es uniforme dentro del área de análisis (área verde,

Figura 4.3) la variación de color para el segundo rectángulo (rectángulo de en medio) es

menor, con una marcada excepción para el último caso ( = 47.8%) donde gradientes

de deformación son visibles debido a una alta deformación (plástica) alcanzada en la

probeta del Tecoflex SG 80A. En el caso de la Figura 4.3 (a) muestra que para =
36.2% la probeta de Tecoflex SG 80A se encuentra en la zona elástica ya que tanto el

y la retornan a las condiciones iniciales de la prueba. En el caso de la Figura 4.3 (b) el

mismo comportamiento mecánico ocurre a = 41.5 % (donde pequeñas deformaciones

permanentes ocurren después de la descarga, casi inapreciables). Para valores mayores

de = 41.5 % el Tecoflex SG 80A tiene una deformación permanente como se indica en

el mapa de deformación de la Figura 4.3 (c). Esto indica que la probeta de Tecoflex SG

80A ha alcanzado una deformación permanente, por lo tanto, el material fluye a = 41.5

 1.35% (para tres réplicas) correspondiente a = 1.35  0.06 MPa. Este valor de la

cedencia a tensión uniaxial se utilizó posteriormente para predecir la resistencia a la

explosión de las probetas elaboradas en la sección 3.1.2 a través de las ecuaciones

(2.26) y (2.41). Por otra parte, ya que se cuenta con = 2.77 MPa y = 1.35 MPa,

es posible determinar la relación del comportamiento mecánico en compresión y tensión,

es decir, m = 2.05 esta relación también se utilizó en las ecuaciones (2.26) y (2.41). Como

se puede apreciar el es 2 veces mayor que . Este comportamiento es debido a

que ocurren diferentes mecanismos de alineación en las cadenas del polímero

termoplástico bajo fuerzas de compresión y tensión. En tensión uniaxial ocurre un

mecanismo de alineación directa de las cadenas debido a la torsión y flexión de los

enlaces covalentes requiriendo una moderada energía. Sin embargo, en compresión

uniaxial el mecanismo de alineación es indirecto debido a que las cadenas se aproximan

unas con otras, por lo tanto, el desorden de las cadenas se incrementa y una energía

mayor es requerida para alcanzar la alineación de las cadenas en compresión uniaxial y

producir que el material fluya [92]. Actualmente, existe una escasa información acerca

del valor de m para polímeros, sin embargo, para polímeros termoplásticos se ha

reportado que dicho valor se encuentra en 1 ≤ ≤ 2 [92].
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Figura 4.3 Curvas y vs. y obtenidas de la prueba de carga – descarga en tensión uniaxial (izquierda)
y mapa de deformación obtenidos con DIC (izquierda); (a) y = 36.2%; (b) y = 41.5%; (c) y = 47.8%.
El punto A = estado inicial (sin esfuerzo aplicado), en el punto B = máxima fuerza aplicada, en el
punto C = segundo estado de esfuerzos (sin esfuerzo aplicado) después del ciclo de carga y
descarga.



57

Por otra parte, la relación de Poisson y el módulo elástico fueron obtenidos a partir de la

curva de carga la Figura 4.3 (b) ya que dicha curva se encuentra dentro de la zona

elástica. El módulo elástico ( ) se obtuvo a partir de la pendiente de la curva de carga de

la Figura 4.3b en el intervalo de 0 < < 10%, para un total de 3 réplicas, produciendo

un valor de = 4.63  0.25 MPa. Mientras que la relación de Poisson ( ) fue obtenida

como la pendiente de vs. − , para un total de 3 réplicas, produciendo un valor de =
0.44  0.01, ver Figura 4.2.

Figura 4.4 Curva de la relación de Poisson obtenido por medio de DIC en la prueba de tensión
uniaxial.

4.1.4 Resistencia a la explosión en película

Una curva representativa del ensayo de resistencia a la explosión se presenta en la

Figura 4.5. Siendo la máxima fuerza (Fmax) de perforación (resistencia a la explosión de

película) de 25.46 ± 5.60 N. Dicho resultado es considerado como la resistencia a la

explosión del injerto vascular; sin embargo, es una propiedad estructural. Adicionalmente,

en el inserto de la Figura 4.5 se observa que a pequeñas deformaciones el Tecoflex SG

80A presenta una linealidad a desplazamientos del cabezal menores a 1 mm.
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Figura 4.5 Curva representativa de la resistencia a la penetración de película de Tecoflex SG 80A.

4.1.2. Nanoindentación

Las gráficas de nanoindentación fuerza (F) vs. desplazamiento ( ) se muestra en la

Figura 4.6 y en la Tabla 4.2 se presentan los parámetros para determinar módulo elástico

con la Ec. (3.2) del Tecoflex SG 80A.

Figura 4.6 Curvas de carga y descarga de nanoindentación del Tecoflex SG 80A.
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Tabla 4.2 Parámetros y módulo elástico por nanoindentación del Tecoflex SG 80A.
Fmax
(mN)

S

(mN/nm)
Ap

(mm2)
Er

(MPa)
E

(MPa)
Dureza

(vickers)

4.86 ± 0.20 0.001 ± 9.16 x 10-5 4553871895 13.7 ± 2.03 11.5 ±1.06 0.143 ± 0.021

4.2. Arterias naturales

4.2.1. Tensión circunferencial

En la Figura 4.7 se presentan las curvas representativas de las arterias descendente

posterior de cerdo, bovino y borrego (hidratadas en cloruro de sodio al 0.9 %) sometidas

a tensión circunferencial. Para los tres modelos animales las curvas representativas

presentan un comportamiento lineal a bajas cargas, sin embargo, alrededor de 1.5 N se

observa un incremento a la carga aplicada. Dicho comportamiento puede ser explicado

debido a que a bajas cargas la elastina responde al estímulo aplicado y sí la carga

continúa incrementándose el colágeno responde a dicho incremento de estímulo externo

(ver Figura 1.2). Por otra parte, la muestra de bovino exhibió una = 48.8 ± 13.5 N, la

de cerdo una = 50.4 ± 7.98 N y la de borrego una = 36.2 ± 6.97 N, la variación

de para los tres modelos animales puede ser explicado a su diferentes contenidos

de elastina y colágeno. Adicionalmente, en la Figura 4.7 se puede observar la forma J

que es característica de tejidos naturales debido a su contenido de elastina y colágeno,

(comparar con Figura 1.4), y ha sido ampliamente reportado [4]. Cabe señalar que el

injerto vascular ideal debería tener un comportamiento mecánico (Figura 4.7) similar a

las arterias naturales, por lo tanto, el diseño de injertos vasculares debería considerar la

forma J de la prueba de tensión circunferencial para mejor la compatibilidad mecánica

entre el injerto sintético y la arteria natural. En la Figura 4.8 se observa una alta alineación

fibrilar después de la deformación (bandas violetas en 4.8b).
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Figura 4.7 Comportamiento mecánico de arterias naturales en tensión circunferencial.

Figura 4.8 Cortes histológicos de una arteria posterior descendente de cerdo sometida a tensión
circunferencial; (a) antes, (b) después.
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4.2.2. Resistencia a la explosión y complianza circunferencial

En la Figura 4.9 se presenta la curva de presión interna (Pi) vs. deformación

circunferencial ( ) de una arteria abdominal de cerdo con un globo en su interior. La

curva en color negro corresponde a la arteria abdominal más el globo en su interior y la

curva en color azul corresponde únicamente al globo.

Figura 4.9 Comportamiento mecánico de la arteria abdominal de cerdo bajo la prueba de resistencia
a la explosión.

Por lo tanto, para determinar la complianza circunferencial únicamente de la arteria

abdominal de cerdo se consideró al sistema equivalente (arteria abdominal/globo) como

un problema de resortes en serie, es decir, que tienen deformaciones diferentes, esto se

puede expresar como: ≠ ≠ (4.1)

donde es la deformación circunferencial de la arteria abdominal, la deformación

circunferencial del globo y la deformación circunferencial del sistema equivalente

(arteria abdominal/globo). Con base en lo anterior y para poder mantener el equilibrio del

sistema equivalente (arteria abdominal/globo) se debe de cumplir lo siguiente:
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+ = (4.2)

Por otra parte, para resortes en serie, la carga que soporta cada resorte es igual, por otro

lado, la complianza circunferencial se define como = , tenemos que:+ = (4.3)

donde es la complianza de la arteria abdominal de cerdo, complianza

circunferencial del balón y complianza circunferencial del sistema equivalente. Por lo

tanto, se puede obtener una expresión para determinar que se expresa como:= − (4.4)

Con base en lo anterior la complianza circunferencial del sistema equivalente se

determinó en el intervalo de deformación de 0 y 0.10% igual a C = 21.6 %/100 mmHg-1,

y la complianza circunferencial del globo es de 16.5 %/100mmHg-1. Por lo tanto, la

complianza circunferencial de la arteria abdominal de cerdo se obtiene de acuerdo con la

Ec. (4.4) y es igual a 5.2 %/100 mmHg-1. Finalmente, la Pi
BS corresponde al pico más alto

de la curva del sistema equivalente igual a 21.7 psi.

4.3. Injertos tubulares poliméricos

4.3.1. Tensión circunferencial y longitudinal

Para el caso del resultado del ensayo de tensión longitudinal se presenta una curva

representativa de la gráfica fuerza (FL) vs. desplazamiento (L) en la Figura 4.10 (a) como

se observa desde el inicio la curva no es lineal (ver inserto en la Figura 4.10a) y conforme

se continúa aplicando FL el comportamiento no lineal se incrementa hasta alcanzar su

máximo valor. En el caso del ensayo en tensión circunferencial se presenta una curva

representativa de la gráfica fuerza (FC) vs. desplazamiento (C), Figura 4.10 (b), como se

observa cuando c < 2 mm se presenta un comportamiento lineal (ver inserto de la Figura

4.10b) y posteriormente presenta un incremento no lineal hasta la falla de la probeta.

Para ambos casos, el comportamiento mecánico es debido al segmento flexible y rígido

del Tecoflex SG 80A. Desde un punto de vista mecánico, los segmentos flexibles

permanecen libres y tienden a alinearse paralelamente con la fuerza aplicada

presentando una alta no linealidad, mientras que los segmentos rígidos actúan como



63

refuerzos físicos ya que mejoran la resistencia mecánica del material a altos esfuerzos.

Por lo tanto, se espera que la deformación plástica máxima se alcance cuando se rompen

los segmentos flexibles y rígidos del Tecoflex SG 80A. Sin embargo, dependiente de la

geometría de la probeta (tubo y anillo) y el tipo de ensayo mecánico (tensión longitudinal

y circunferencial) se obtienen diferentes curvas de su comportamiento mecánico. En la

Tabla 4.3 se presenta un resumen de las propiedades estructurales del Tecoflex SG 80A

de acuerdo con la norma internacional ISO 7198 que se obtuvieron de la Figura 4.10a-b.

Figura 4.10 Comportamiento mecánico representativo de tubos y anillos de Tecoflex SG 80A (a)
anillo en tensión circunferencial; (b) tubo en tensión longitudinal.
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Tabla 4.3 Propiedades mecánicas de injertos vasculares elaborados de Tecoflex SG 80A.*

Material

Injerto tubular
(Circunferencial)

Injerto tubular
(Longitudinal)

FCmax/2LC
(N/mm)

Cmax
(mm)

FLmax
(N)

L
max

(mm)

Tecoflex SG 80A 14.0 ± 1.77 72.5 ± 3.61 116.2 ± 11.4 282 ± 20.0

* De acuerdo con la norma internacional ISO 7198

4.3.2. Resistencia a la explosión y complianza circunferencial

Una curva representativa de la presión interna ( ) como función de la deformación

circunferencial ( ) obtenida durante la prueba de resistencia a la explosión se presenta

en la Figura 4.11 (a).

Figura 4.11 Comportamiento mecánico del Tecoflex SG 80A durante la prueba de resistencia a la
explosión. (a) Curva Pi vs , (b) Zona de falla (inserto Figura 4.11 b) con delaminación entre capas.
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En la Figura 4.11 (a) se observa un comportamiento lineal para < 20 psi, mientras que

para presiones mayores se presenta un comportamiento no lineal. La máxima presión

interna ocurre a = 34.1  2.67 psi, y en el recuadro de la Figura 4.11a se puede

observar la falla de la probeta tubular de Tecoflex SG 80A. Mientras que en la Figura

4.11b se muestra la delaminación de la zona de falla mediante microscopia electrónica

de barrido causada por a . El modo de falla (delaminación) indica la presencia de

esfuerzos cortantes entre capas debido al método de elaboración de las probetas

tubulares, es decir, colocar una película alrededor de una varilla. La delaminación entre

capas puede resultar en un efecto negativo en la aplicación final del material (injerto) ya

que puede ocasionar un daño a las células que se adhieran a la superficie del material y

entre las capas de éste. Por otra parte, la complianza circunferencial ( ) fue calculada

como el inverso de la pendiente de la curva como se muestra en la Figura 4.11 (a), siendo= 1.05  0.24 %/100 mmHg. Dicho valor de resulta ser menor que la mostrada en

varios tejidos naturales como son la arteria coronaria, vena safena entre otros como se

muestra en la Tabla 1.1. Sin embargo, el valor de la complianza circunferencial obtenido

en este trabajo se encuentra dentro del intervalo para injertos vasculares sintéticos como

son ePTFE ( = 0.90 %/100 mmHg) y Dacrón ( = 1.90 %/100 mmHg) [9], [22], [93]. El

análisis de los esfuerzos principales muestra que los tres esfuerzos ecuaciones 2.21a-c

tienen un valor no despreciable y que el esfuerzo circunferencial ( ) es predominante

sobre el esfuerzo radial ( ) y el esfuerzo longitudinal ( ). Este esfuerzo tridimensional

causa la falla del injerto vascular de Tecoflex SG 80A con la propagación de la grieta en

la dirección longitudinal (perpendicular a la dirección circunferencial), ver inserto en la

Figura 4.11a. Por otra parte, el valor de del Tecoflex SG 80A cae dentro del valor de

reportado para algunas arterias (32.5 - 38.6 psi) [15], [31]. Como se mencionó

anteriormente tanto y pueden variar en función de la geometría del injerto vascular,

por lo tanto, en la Figura 4.12 se presenta las curvas representativas de diferentes injertos

vasculares elaborados de Tecoflex SG 80A con diferentes espesores de pared, la

variación del espesor de la pared se realizó en función del número de capas de la película

de Tecoflex SG 80A alrededor de la varilla de Teflón. En la Tabla 4.4 se presentan los

resultados mecánicos al variar el espesor de la pared del injerto vascular.



66

Figura 4.12 Resistencia a la explosión para probetas tubulares de Tecoflex SG 80A elaboradas con
diferente número de capas.

Tabla 4.4 Variación de la C y PiBS en función del espesor de la pared del injerto de Tecoflex
SG 80A.

Número
de capas

Radio
interior
(mm)

Radio
exterior

(mm)

Espesor de
pared
(mm)

C
(%/100
mmHg)

PiBS
(psi)

3 2.75 ± 0.09 3.20 ± 0.06 0.45 ± 0.04 2.41 ± 0.78 20.2 ± 1.53
5 2.75 ± 0.09 3.30 ± 0.05 0.53 ± 0.05 1.11 ± 0.46 34.5 ± 2.62
7 2.75 ± 0.09 3.43  0.05 0.67  0.09 1.05  0.24 34.1  2.67

A pesar de que la C se incrementó al reducir el número de capas de 7 a 3 aún continua

lejos de los valores de la complianza circunferencial para arterias naturales. Sin embargo,

para las probetas tubulares de 3 capas el valor de Pi
BS = 20.2 psi (1045 mmHg) se

encuentra cerca del valor para la arteria abdominal canina Pi
BS = 21.7 psi (1122 mmHg)

de acuerdo con la Tabla 1.2. Para el caso del injerto de 5 capas los valores de C y Pi
BS no
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presentan cambios significativos con respecto a las probetas tubulares de 7 capas. Es

importante señalar que se elaboraron injertos de Tecoflex SG 80A con un número menor

de 3 capas; sin embargo, fue imposible realizar la prueba de resistencia a la explosión ya

que se delaminaron antes de realizar el ensayo mecánico, por lo tanto, el método de

fabricación que aquí se reporta para elaborar injertos vasculares presenta una limitación

en relación al espesor de pared de los injertos de Tecoflex SG 80A, por lo tanto, otras

técnicas para elaborar injertos vasculares sintéticos debería de utilizarse para obtener

espesores de pared menor a 0.45 mm, de igual manera la delaminación entre capas

cuando se somete la probeta tubular a Pi se considera una limitación del método

propuesto.

4.4 Comparación entre las predicciones y ensayos experimentales

A partir del módulo elástico de 4.63 MPa, la relación de Poisson de 0.44 y el esfuerzo de

cedencia en tensión de 1.35 MPa que fueron determinados en el ensayo de tensión

uniaxial utilizando DIC, el esfuerzo de cedencia en compresión 2.77 MPa que se

determinó en el ensayo de compresión uniaxial y la geometría de las probetas tubulares

de Tecoflex SG 80A se realizó la predicción de la complianza circunferencial y la

resistencia a la explosión. En la Tabla 4.5 se presenta la comparación de las predicciones

de la resistencia a la explosión y la complianza circunferencial con los resultados

experimentales de los injertos vasculares elaborados con el Tecoflex SG 80A.

Tabla 4.5 Comparación entre las predicciones de la complianza circunferencial y la
resistencia a la explosión del Tecoflex SG 80A.

Complianza
circunferencial
(%/100 mmHg)

Resistencia a la explosión
(psi)

(Ec. 2.24)

1.11 ± 0.06
Experimental
1.05 ± 0.24

(Ec.2.3)

1486 ± 139

(Ec. 2.26)

30.5 ± 1.30

(Ec. 2.41)

45.1 ± 7.14

Experimental

34.1 ± 2.6

La desviación estándar de los modelos predictivos fue obtenida considerando la

dispersión de las propiedades elásticas ( , ) que sirvieron como entradas en los modelos

predictivos. Como se puede observar en la Tabla 4.5, el valor promedio de (1.11
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%/100mmHg-1) es únicamente 5.7 % superior al resultado experimental, sin embargo, se

sobreponen ambos valores con las desviaciones estándar. Por otra parte, las

predicciones de con el método indirecto del ensayo de tensión circunferencial (Ec.

2.3) es 43.6 veces mayor en comparación con el resultado experimental obtenido en el

ensayo de resistencia a la explosión. Esta diferencia significativa indica que el método

indirecto (ampliamente utilizado) no debería utilizarse para determinar para injertos

vasculares de diámetro pequeño ya que asume que existe un estado de esfuerzo

unidimensional y uniforme en la pared del injerto tubular cuando es sometido a una

presión interna, lo cual es opuesto al estado de esfuerzos tri-dimensional en un cilindro

con extremos cerrados presurizado. Por otra parte, el resultado de la predicción de

con la teoría de falla de von Mises modificado cónico (Ec. 2.26) se aproxima en un 89.5

% al valor promedio experimental del ensayo de la resistencia a la explosión, inclusive

considerando que la desviación estándar para el resultado de la predicción (Ec. 2.26) y

la del valor experimental se sobreponen. Este resultado de la predicción, muy cercano al

valor experimental, es debido a que este enfoque considera el estado de esfuerzo

tridimensional generado dentro de la pared de la probeta tubular cuando se presuriza en

la prueba de resistencia a la explosión de acuerdo con la teoría de elasticidad y

posteriormente empleado apropiadamente (estado de esfuerzos tridimensional) en la

teoría de falla de von Mises modificado cónico. Por otra parte, el resultado obtenido

mediante una teoría elasto-plástica (Ec. 2.41) sobre estima en 32.2% al valor promedio

experimental. Sin embargo, hay que considerar que este resultado se obtuvo

considerando que la probeta tubular falla (ruptura) cuando la interfaz = , es decir

cuando la probeta tubular alcanza un estado puramente plástico (sin zona elástica). Sin

embargo, la falla de la probeta tubular puede ocurrir sin alcanzar un estado

completamente plástico (convergen la zona plástica y elástica), es decir, ≠ . Por lo

tanto, en la Figura 4.13 se muestran la curva de la predicción para basada en una

teoría elasto-plástica para diferentes posiciones (dirección radial) de en el espesor de

la pared de la probeta tubular de Tecoflex SG 80A.
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Figura 4.13 Predicción de PiBS a lo largo del espesor de la pared con una teoría elasto-plástica.

Como se aprecia en la Figura 4.13 el valor mínimo de se encuentra cuando = ,

y corresponde a 41.3 ± 6.28 psi y el valor máximo de = 46.5 ± 7.62 psi ocurre cuando= 3.17 mm. Con base en lo anterior se puede concluir que predecir de probetas

tubulares de Tecoflex SG 80A a través de una teoría elasto-plástica sobre estima dicha

propiedad en comparación con el valor promedio experimental de . Sin embargo,

dicho enfoque predictivo podría ser útil para predecir para otros tejidos tubulares

naturales que se consideren como cilindros de pared gruesa. Aunque dicha utilidad queda

fuera de los alcances de este trabajo de tesis doctoral, en el ámbito de la investigación

sobre prótesis tubulares para substituir tejidos naturales puede resultar una herramienta

de diseño que ayude a mejor la compatibilidad mecánica.
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Conclusiones

En este trabajo se obtuvieron las propiedades mecánicas de películas de Tecoflex SG

80A, así como de injertos tubulares del mismo material polimérico. Las propiedades

elásticas como son el módulo elástico (E = 4.63 MPa), relación de Poisson ( = 0.44), el

esfuerzo de cedencia en tensión uniaxial ( = 1.35 MPa) y el esfuerzo de cedencia en

compresión uniaxial ( = 2.77 MPa), se determinaron a partir de ensayos mecánicos de

tensión y compresión, y de igual manera se determinó su dureza mediante la prueba de

nanoindentación. Adicionalmente, se desarrolló una metodología para predecir la

complianza circunferencial y la resistencia a la explosión de injertos vasculares sometidos

a presión interna, siendo la solución analítica fácil de utilizar para predecir ambos

parámetros mecánicos. La metodología propuesta está basada en la teoría de elasticidad

y una teoría elasto-plástica, así como una teoría de falla para predecir la resistencia a la

explosión denominada teoría de falla de von Mises cónico modificado. Además de las

propiedades geométricas, la predicción de la complianza circunferencial requiere

únicamente del módulo elástico y la relación de Poisson como entradas en la solución

analítica mientras que la resistencia a la explosión requiere del esfuerzo de cedencia en

tensión y compresión uniaxial. Las propiedades elásticas exactas fueron obtenidas a

partir de pruebas estáticas en tensión y compresión uniaxial (pruebas estáticas

ampliamente utilizadas en ingeniería) mediante correlación de imágenes digitales para

determinar las deformaciones. Con la metodología se demostró que la complianza

circunferencial (obtenida con la teoría de elasticidad) se puede predecir con un 5.7 % por

encima del valor experimental, mientras que la resistencia a la explosión del injerto

vascular se aproxima en 89.5 % (obtenida con la teoría de elasticidad y la teoría de falla

de von Mises cónico modificado). Sin embargo, para el caso de la estimación de la

resistencia a la explosión con una teoría elasto-plástica, se sobre estima dicha propiedad

con respecto al valor experimental. También, se demostró que en la prueba de resistencia

a la explosión el esfuerzo principal dominante ( ) sobre los otros dos esfuerzos

principales ( y ), tiene una línea de acción en la dirección circunferencial lo cual ayuda

a entender la orientación circunferencial de las células cuando se cultivan células sobre

andamios bajo condiciones mecánicas de flujo pulsátil o inclusive en las propias arterias
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naturales. Por otra parte, se demostró que predecir la resistencia a la explosión mediante

el método indirecto (tensión circunferencial con probeta de anillo) sobreestima dicha

propiedad 43.6 veces en comparación al resultado experimental debido a que considera

un estado de esfuerzo unidireccional y constante en la pared de prótesis tubular. Por lo

tanto, esta metodología no debería ser empleada como una herramienta de predicción, a

pesar de que es ampliamente utilizada en la actualidad para estimar dicha propiedad.

También, se realizaron las pruebas de tensión circunferencial en arterias naturales para

comprar las curvas de las gráficas de fuerza circunferencial vs. deformación

circunferencial con respecto a las probetas poliméricas de Tecoflex SG 80A. Las

muestras de arterias naturales mostraron una curva tipo J que es característica de tejidos

naturales y las muestras de anillo en tensión circunferencial mostraron una curva

completamente diferente. En resumen, las propiedades elásticas obtenidas de películas

de Tecoflex SG 80A se utilizaron como parámetros de entrada a los modelos predictivos

para la complianza circunferencial. El uso de la metodología propuesta en este trabajo

para predecir las propiedades mecánicas en conductos tubulares con la teoría de

elasticidad y teoría de falla de von Mises cónico modificado puede ayudar a diseñar

injertos vasculares que imiten la respuesta mecánica de arterias naturales sometidas a

condiciones de presión interna. Otra ventaja de sus ventajas es que permite el ahorro de

tiempo y de recursos económicos en equipos sofisticados para determinar la complianza

circunferencial y la resistencia a la explosión. Adicionalmente, puede ser considerada

como una herramienta de diseño ya que puede ayudar en el desarrollo de estrategias de

ingeniería para optimizar materiales y estructuras tubulares antes de cualquier

intervención quirúrgica. Por otra parte, este enfoque predictivo reduce el número de

ensayos experimentales (destructivos) para obtener ambos parámetros mecánicos lo

cual es relevante no solo para la ingeniería de tejidos sintéticos sino también debido a la

baja disponibilidad tejidos naturales que permita obtener la complianza circunferencial y

la resistencia a la explosión debido a cuestiones religiosas y éticas. El estudio propuesto

también puede inspirar el diseño de nuevos injertos vasculares sintéticos, ayudando a

mejorar la compatibilidad mecánica entre los injertos vasculares y las arterias nativas a

través de la apropiada selección de las propiedades elásticas de los materiales utilizados

para elaborar las prótesis vasculares.
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Sugerencias

Dado que ya se cuenta con las soluciones analíticas para predecir la complianza

circunferencial y la resistencia a la explosión (Ec. 2.24 y 2.26) se sugiere determinar las

propiedades elásticas de otros materiales poliméricos para utilizarlas como entradas y

obtener diferentes complianzas circunferenciales y resistencia a la explosión lo más

cercano a los valores de las arterias naturales. Adicionalmente, obtener una curva modelo

(presión interna vs. deformación unitaria circunferencial) de arterias naturales con la

finalidad de conocer el comportamiento mecánico de dichos tejidos y así poder imitar

dicho comportamiento (curva presión interna vs. deformación unitaria circunferencial) con

materiales sintéticos. Finalmente, obtener un injerto vascular tri capa para imitar la

anatomía de una arteria naturas con propiedades mecánicas similares a dicho tejido

natural.
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Anexos

Adicionalmente a los ensayos mecánicos del Tecoflex SG 80A realizados en este trabajo

de tesis doctoral se caracterizaron otros polímeros comerciales conocidos como

Pearbond poli (éster) lineal uretano termoplástico (Compañía Lubrizol, Ohio, USA) con el

cual se obtuvieron mezclas binarias con el Tecoflex SG 80A con la finalidad de obtener

diferentes propiedades mecánicas. De igual manera se ensayaron en tensión longitudinal

muestras de otro polímero comercial termoplástico poli(éter) en forma de película

conocido comercialmente como Elastollan L1185 A12 (Compañía Goodfellow,

Pensilvania, USA). Finalmente, se comparó las propiedades mecánicas entre un Tecoflex

SG 80A de adquisición reciente contra el Tecoflex SG 80A que se utilizó en este trabajo

de tesis doctoral.

A.1. Mezclas poliméricas binarias

De acuerdo a la regla de mezclas para un sistema formado por dos componentes este

puede ser representada como [94] := + (A1)

Donde P es la propiedad de la mezcla, P1 y P2 son las propiedades correspondientes a

los componentes 1 y 2 de los materiales que conforman a la mezcla binaria, 1 y 2 son

las concentraciones de los componentes que puede ser fracción volumen, peso o fracción

molar, n es el coeficiente cuyo valor depende del tipo de propiedad por determinar.

A.1.2. Predicción del módulo elástico

Para predecir el módulo elástico a partir de dos polímeros el coeficiente n es igual a 1/5

[95],  P1 y P2 son el módulo elástico del Tecoflex SG 80A y el Pearbond. Por lo tanto, la

ecuación (6) se puede expresar como,⁄ = ⁄ + ⁄ (A2)
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donde E es el módulo de la mezcla del Tecoflex SG-80A y el Pearbond, E1 el módulo

elástico del Tecoflex SG-80A, E2 el módulo elástico del Pearbond, 1 es el porcentaje en

peso del Tecoflex SG-80A y 2 el porcentaje en peso del Pearbond. Por lo tanto, la Ec.

A2 predice el módulo elástico para una mezcla binaria y está en función del módulo

elástico de cada uno de los componentes de dicha mezcla binaria y de sus respectivos

porcentajes en peso.

A.1.3. Elaboración de películas de mezclas poliméricas binarias

A partir del Tecoflex SG-80A (Lubrizol company, Ohio, USA) y del Pearbond se

elaboraron películas delgadas por medio de la técnica de evaporación de disolvente. Por

lo tanto, 2 g del material Tecoflex o Pearbond, se disolvieron en 40 ml de THF (J.T. Baker

company, New Jersey, USA) y posteriormente la solución se vertió en un molde de Teflón

y se dejó secar alrededor de 24 h este procedimiento permitió obtener películas delgadas

con un espesor aproximado de 0.1 mm. Por otra parte, se utilizó la misma técnica de

evaporación de solvente para obtener una mezcla de dichos polímeros anteriormente

mencionados bajo el siguiente porcentaje en peso 75 % Tecoflex SG-80A/25%

Pearlbond.

A.1.4. Tensión longitudinal

El módulo elástico se determinó por medio de la prueba tensión longitudinal, por lo tanto,

se cortaron probetas tipo hueso con 10 cm de longitud de la zona reducida a partir de las

películas de Tecoflex SG-80A, Pearbond y la mezcla 75 % Tecoflex SG-80A/25%

Pearbond. Para esto, se utilizó una máquina universal Shimadzu AGS-X (Kyoto, Japón),

con celda de carga de 100 N y una velocidad de cabezal de 50 mm/min. El módulo

elástico se determinó como la pendiente entre el 10 % y 20 % de deformación unitaria,

así como el esfuerzo máximo ( ) y la deformación unitaria máxima ( ), el número

de réplicas fue 6.



75

A.1.5. Resultados

El comportamiento mecánico del Pearlbond se presenta en la Figura A.1.1 en la zona de

0 y 15% de deformación unitaria tiene una zona lineal bien definida caso contrario al

comportamiento del Tecoflex SG-80A. Los resultados mecánicos se presentan en la

Tabla A.1.1.

Figura A.1.1 Curvas esfuerzo vs deformación unitaria del Pearlbond.

Tabla A.1 Propiedades mecánicas del Pearlbond.

Material E
(MPa)

σmáx.
(MPa)

εmax
(%)

Tecoflex SG 80A 2.50 ± 0.11 26.3 ± 6.60 1432 ± 165

Pearlbond 15.1 ± 1.43 6.55 ± 0.71 1120 ± 104

A partir de los resultados presentados en la Tabla A.1 el módulo elástico del Pearlbond

es 6.04 veces mayor que el Tecoflex SG-80A, sin embargo, el esfuerzo último es 4.01
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veces menor que el Tecoflex SG-80A dichos resultados sugieren que el Pearlbond tiene

un segmento flexible semicristalino o una mayor cantidad de segmentos rígidos debido

que mayores porcentajes de este segmento incrementa su rigidez, pero su resistencia

máxima disminuye. Las curvas representativas esfuerzo vs. deformación unitaria del

Tecoflex SG 80A, Pearlbond y la mezcla binaria de 75 % Tecoflex SG-80A-25%

Pearlbond se muestra en la Figura A.1.2. Para el caso de la mezcla se obtuvo un módulo

elástico de 3.51 ± 0.36 MPa, un esfuerzo último de 22.6 ± 1.77 MPa y una deformación

máxima de 1565 ± 177 %.

Figura A.1.2 Comparación mecánica entre Tecoflex SG-80A, Pearlbond y 75 % Tecoflex SG-80A/25%
Pearlbond.

Estos resultados demuestran que el módulo elástico de la mezcla binaria de 75 %

Tecoflex SG-80A-25% Pearlbond es 1.40 veces mayor que el Tecoflex SG-80A y 4.30

veces menor que el Pearlbond. Finalmente, por medio de la Ec. (A2) se estimó el módulo

elástico de la mezcla de 75 % Tecoflex SG-80A/25% Pearlbond igual a 2.70 MPa el cual

es 1.3 veces menor al módulo elástico experimental de la mezcla binaria. Con estos

resultados se concluye que la mezcla polimérica binaria entre el Tecoflex SG 80A y el

Pearlbond poseen un módulo elástico mayor en comparación a cada uno de los
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componentes de la mezcla polimérica binaria, por lo tanto, esta mezcla binaria no es

adecuada para un injerto vascular (desde el punto de vista mecánico) ya que el módulo

de elasticidad que se debería de obtener debe ser menor al del Tecoflex SG 80A.

A.2 Propiedades mecánicas del Elastollan L1185 A12

El tipo de probetas ensayadas fueron tipo hueso las cuales fueron cortadas con una

longitud de 80 mm y 10 mm en la sección estrecha y se realizaron 7 repeticiones. Por lo

tanto, se utilizó una máquina universal Shimadzu AGS-X (Kyoto-Japón), con una celda

de carga de 1 kN con una resolución de 0.01 N y una velocidad de cabezal de 50 mm/min.

El módulo de elasticidad se determinó como la pendiente de la zona elástica de la curva

esfuerzo vs. deformación unitaria en el intervalo de 10% y 20% de la deformación unitaria,

así como su esfuerzo máximo ( ) y su deformación unitaria máxima ( ).

A.2.1. Resultado

Las curvas esfuerzo vs. deformación unitaria del comportamiento mecánico del Elastollan

L1185 A12 se presenta en la Figura A.2.1. Al inicio de la curva entre 0 y 100% de

deformación se observa un comportamiento elástico no lineal el cuál ha sido reportado

previamente. El comportamiento mecánico entre 0 – 150% de deformación es debido a

que los segmentos flexibles se alinean en dirección de la fuerza conforme se continúa

incrementando el esfuerzo, por lo tanto, los segmentos se aproximan conduciendo un

estado más cristalino y este proceso se presenta entre 150% a 250%. A mayores

esfuerzos los segmentos rígidos se rompen y se alinean en dirección de la fuerza aplica,

por lo tanto, el Elastollan L1185 A12 incrementa su resistencia a la tensión longitudinal

[48] como se observa en la Figura A.2.1 mientras, que en la Tabla A.2 se presentan los

resultados de las propiedades mecánicas.

De acuerdo con la Tabla A.2 el módulo elástico del Elastollan L1185 A12 es 4.71 ± 0.16

MPa y es muy similar al del Tecoflex SG 80A 4.63  0.25 MPa, por lo tanto, utilizar el

Elastollan L1186 A12 como un injerto vascular se obtendría propiedades mecánicas

similares a los injertos vascular de Tecoflex SG 80A que se presentaron previamente.
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Figura A.2.1 Curvas esfuerzo vs. deformación unitaria del Elastollan L1185 A12.

Tabla A.2 Propiedades mecánicas del Elastollan L1185 A12.

Material E10-20%
(MPa)

σmáx.
(MPa)

εmax
(%)

Elastollan 4.71 ± 0.16 49.2 ± 5.81 1882 ± 488

A.3. Comparación mecánica del Tecoflex SG 80A

Como se mencionó anteriormente el material referencia que se utilizó en este trabajo de

tesis doctoral es el Tecoflex SG 80A, sin embargo, posteriormente a los ensayos

mecánicos que previamente se presentaron, un Tecoflex SG 80A de reciente adquisición

por parte del grupo de biomateriales llegó al laboratorio de química macromolecular

(denominado como Tecoflex SG 80A nuevo). Por lo tanto, se realizó el ensayo mecánico

en tensión longitudinal para conocer si existe una variación en las propiedades mecánicas

(en función del tiempo) del Tecoflex SG 80A que ya se encontraba en el laboratorio de

química macromolecular y que además se utilizó en este trabajo de tesis doctoral

(denominado como Tecoflex SG 80A viejo).
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A.3.2. Tensión longitudinal

El módulo elástico se determinó por medio de la prueba tensión longitudinal, por lo tanto,

se cortaron probetas tipo hueso con 10 cm de longitud de la zona reducida a partir de las

películas de Tecoflex SG-80A nuevo y antiguo, así como la deformación unitaria máxima

( ) y el esfuerzo máximo ( ) para ambos casos. Para esto, se utilizó una máquina

universal Shimadzu AGS-X (Kyoto, Japón), con celda de carga de 1kN con una resolución

de 0.01 N y una velocidad de cabezal de 50 mm/min. El módulo elástico se determinó

como la pendiente entre el 10 % y 20 % de deformación unitaria, el número de probetas

ensayadas para cada caso fue de 10.

A.3.3. Resultados

Las curvas esfuerzo vs. deformación unitaria del Tecoflex SG 80A (nuevo y viejo) se

presenta en la Figura A.3.1. Como se puede aprecia en el inserto de la Figura A.3.1 a

deformaciones unitarias pequeñas ( < 30%) ambos materiales tienen un

comportamiento no lineal. Conforme se incrementa el esfuerzo se observa que el

Tecoflex SG 80A nuevo soporta mayores niveles de esfuerzo en comparación con el

Tecoflex SG 80A viejo.

Figura A.3.1 Curvas esfuerzo vs. deformación unitaria para el Tecoflex SG 80A nuevo y viejo.
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Tabla A.3 Comparación de las propiedades mecánicas entre dos Tecoflex SG 80A.

Tecoflex SG-80A
E
10-20%

(MPa)
σ
max

(MPa)
ε
máx

(%)

Nuevo 2.32 ± 0.13 33.4 ± 7.63 1323

Antiguo 2.65 ± 0.29 21.6 ± 7.30 1315

De acuerdo con la Tabla A.3.1 el módulo elástico entre el Tecoflex SG 80A (nuevo y viejo)

no varía significativamente, inclusive se sobreponen dicha propiedad con las

desviaciones estándar y el mismo efecto se observa para la deformación unitaria máxima.

Sin embargo, para el esfuerzo máximo el Tecoflex SG 80A nuevo es 54.6 % superior al

esfuerzo máximo del Tecoflex SG 80A viejo. Dicho resultado sugiere que el módulo

elástico y la deformación máxima no varían con el tiempo; sin embargo, el esfuerzo

máximo disminuye con el tiempo probablemente como un efecto del envejecimiento del

Tecoflex SG 80A. Por lo tanto, al utilizar el Tecoflex SG 80A nuevo no se obtendrían

propiedades mecánicas diferentes a las propiedades mecánicas de los injertos

vasculares de Tecoflex SG 80A viejo ya que tanto la complianza circunferencia y la

resistencia a la explosión se encentra en función de las propiedades elásticas del material

y la geometría del injerto vascular.
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Producción científica

Por último, en esta sección se presenta los productos que se obtuvieron al largo del

doctorado que incluye artículos científicos, así como participación en congresos.

Artículos científicos
1. Prediction of circumferential compliance and burst strength of polymeric vascular

grafts. Journal of the Mechanical Behavior of Biomedical Materials, vol. 79, pp.

332-340, 2018.

2. Design and analysis of a burst strength device for polymeric vascular graft.

Review of Scientific Instruments, vol. 90, no. 1, pp. 1-7, 2019.

3. Mechanical properties of L-lysine based segmented polyurethane vascular grafts

and their shape memory potential. Materials Science and Engineering C, vol.

102, pp. 887-895, 2019.

Congresos
1. 27th Congreso Europeo de Biomateriales. Mechanical characterization of small

diameter grafts made of segmented polyurethanes based on alkaline

aminoacids, Cracovia-Polonia del 03 de agosto al 3 de septiembre del 2015.

2. 10th Congreso Mundial de Biomateriales. Stress analysis of the circumferential

and burst strength tests in small diameter vascular grafts of segmented

polyurethanes based on amino acids of L-arginine and L-lysine, Montreal-

Canadá del 17 al 22 de mayo del 2016.

3. 25th Congreso Internacional en la Investigación en Materiales. Stress analysis

and compliance prediction of vascular grafts subjected to internal pressure.

Cancún-México del 14 al 19 de agosto del 2016.

4. Congreso de estudiantes del CICY. Stress analysis of the circumferential and

burst strength tests in small diameter vascular grafts made of segmented

polyurethanes based on amino acids of L-arginine and L-lysine, Mérida Yucatán

-México del 10 al 11 marzo del 2016.
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