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Resumen

Las propiedades mecanicas de injertos vasculares sintéticos elaborados con un
poliuretano comercial, asi como de peliculas del mismo material sintético fueron
obtenidas. Las propiedades elasticas como el mdodulo de elasticidad, esfuerzo de
cedencia en tension y compresion axial, asi como la relacion de Poisson de peliculas de
poliuretano fueron obtenidas. De igual manera, con las peliculas del poliuretano comercial
se fabricaron injertos vasculares de bajo calibre y se realizaron ensayos mecanicos de
resistencia a la explosion para determinar la complianza circunferencial y la presion
maxima (ruptura) que soportan los injertos vasculares sintéticos. Adicionalmente, la
complianza circunferencial y la resistencia a la explosion fueron estimados a través de la
teoria de elasticidad, una teoria elasto-plastica y la teoria de falla de von Mises modificado
conico proporcionando una solucion analitica para ambos parametros mecanicos.
Ademas de los radios, el modelo para predecir la complianza circunferencial depende del
modulo elastico y la relacion de Poisson. La precision de la solucion analitica de la
complianza circunferencial se confirmd mediante pruebas experimentales. Las
expresiones analiticas para estimar la resistencia a la explosidon requieren de la
determinacién de los esfuerzos en cedencia en tension y compresion uniaxial los cuales
fueron determinados mediante la correlacion de imagenes digitales en tension y
compresion uniaxial del material comercial. EI promedio de la complianza circunferencial
y de la resistencia a la explosion de injertos vasculares de 8 cm de longitud elaborados
del material comercial fue de 1.05 %/100mmHg™" y 34.1 psi respectivamente mientras
que los valores estimados con las soluciones analiticas (teoria de elasticidad) caen dentro
de los valores anteriores. Sin embargo, los resultados predictivos con una teoria elasto-
plastica sobre estimaron la resistencia a la explosiéon. Por lo tanto, se demostrd que la
complianza circunferencial y la resistencia a la explosién pueden ser estimadas mediante
soluciones analiticas que necesitan como entradas las propiedades elasticas y de
cedencia del material constitutivo sin la necesidad de realizar la presurizacion de los
injertos vasculares. Adicionalmente, se caracterizaron mecanicamente 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~" 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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Hipoétesis

Las propiedades elasticas de un poliuretano vy, la estructura-geometria de un injerto
vascular de bajo calibre elaborado con el mismo material afectan la complianza

circunferencial y la resistencia a la explosion.

Objetivos
General

Determinar las propiedades mecanicas de un injerto vascular sintético de poliuretano, asi

como predecir su complianza circunferencial y su resistencia a la explosion.
Especificos

e Determinar las propiedades elasticas de un poliuretano comercial en forma de
pelicula.

e Elaborar injertos vasculares sintéticos a partir de peliculas de un poliuretano
comercial.

e Obtener la complianza circunferencial y la resistencia a la explosién de injertos
vasculares sintéticos elaborados con el poliuretano comercial.

e Predecir la complianza circunferencial con la teoria de elasticidad, asi como
también predecir la resistencia a la explosion con el modelo de anillo, la teoria de
elasticidad o con una teoria elasto-plastica junto con la teoria de falla de von Mises
modificado coénico.

e Comparar los resultados obtenidos a partir de las predicciones de la complianza
circunferencial y la resistencia a la explosion con los respectivos resultados

experimentales.
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Introduccion

Las enfermedades cardiovasculares que incluyen cardiopatia coronaria, derrame
cerebral, arteriopatias periféricas, cardiopatia reumatica, cardiopatias 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 Estadistica y Geografia en el 2017
se registraron en México 703 042 muertes, de las cuales el 88.6 % estan 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 bioldgicas que estan compuestas por tres
diferentes capas, (Figura 1.1). A continuacion se describe las células principales de cada
una de las tres capas: tunica intima, la cual esta principalmente compuesta de células
endoteliales y tunica media contiene células musculares lisas las cuales constituyen uno
de los principales componentes estructurales de la pared de la arteria [7] y la tunica

adventicia compuesta principalmente de fibroblastos [8-9].

Adventicia

intima

Membrana elastica interna

Figura 1.1 Principales componentes de una arteria.



Cuando se necesita substituir una arteria natural que ha sido afectada por alguna de las
enfermedades cardiovasculares una opcion es el uso de injertos vasculares los cuales se
definen como conductos o tubos que ayudan a restablecer o mantener el flujo sanguineo
[10]. Los injertos vasculares son utilizados en varias partes del cuerpo, por lo tanto,
pueden ser clasificados de acuerdo al vaso sanguineo por reemplazar, a su construccion
(recto, bifurcado, conico, pared delgada o estandar, envuelto, reforzado externamente,
poroso, etc.) y de acuerdo a su diametro interno, es decir, de bajo calibre (< 6 mm) y de
alto calibre (> 6 mm) [11]. Hoy en dia el uso de dispositivos mecanicos para restablecer
la funcion mecanica 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 disefio para un injerto
vascular ideal son la biocompatibilidad, la ausencia de toxicidad, la no trombogenicidad
y apropiadas propiedades mecanicas [14]. Actualmente, los injertos vasculares de bajo
calibre son clinicamente deficientes debido a su pobre desempefio, ya que menos del
50% de este tipo de injertos vasculares permanecen funcionales 5 afos post-
implantacion [15]; algunas de las causas de su pobre desempefio son [16]:
e Trombosis: Se caracteriza por la proliferacion de células musculares lisas,
depositos de colesterol, lipoproteinas y calcio [17]. La trombosis da lugar a un
cambio de las propiedades mecanicas que promueven la falla del injerto vascular.

e Hiperplasia de la intima: La cual se desarrolla en la union entre la arteria natural y
el injerto vascular también conocido como sitio de anastomosis, la cual es causada
por un desfasamiento entre las propiedades mecanicas de la arteria natural y el
injerto vascular [18—19]. Es decir, la falta de correspondencia de las propiedades
mecanicas entre el injerto vascular y la arteria natural.

Por lo tanto, el desafio prevaleciente es mejorar la compatibilidad mecanica del injerto
vascular con la arteria natural para reducir la formacién de la hiperplasia de la intima o la
trombosis y finalmente mejorar la calidad de vida de los pacientes que sufren una o mas
de una de las enfermedades cardiovasculares anteriormente mencionadas. En este

sentido es muy importante puntualizar que debido a la naturaleza del flujo sanguineo



pulsatil del cuerpo humano (sistole/diastole) las arterias naturales pueden adaptar su
diametro debido a su naturaleza viscoelastica para mantener las condiciones
hemodinamicas como esfuerzos cortantes en la pared de la arteria natural [20-23]. Por
lo tanto, si el injerto vascular es rigido no podra adaptar su diametro a las condiciones
del flujo sanguineo pulsatil y consecuentemente no se puede mantener un estado de
esfuerzos 6ptimo.

Adicionalmente, existen otras causas que conducen la formacion de la hiperplasia de la
intima y de la trombosis tal como la velocidad 6ptima del flujo sanguineo, ya que por
debajo de dicha velocidad se desarrolla la formacion de trombos. Cuando el injerto
vascular es de diametro grande (> 6 mm), como los elaborados con poli (etilen
terreftalato) o (Dacrén) y el poli(tetrafuoroetileno) expandido o (ePTFE), el flujo sanguineo
decrece y ademas el estado de esfuerzos cortantes optimo en la arteria natural no se
puede mantener. Por otra parte, cuando el injerto vascular es demasiado pequefio 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 eleccion del material del injerto
vascular también es una causa de la incompatibilidad mecanica entre la arteria natural y
el injerto vascular que finalmente conducira a la falla del injerto vascular. Las
consideraciones mecanicas descritas anteriormente conducen a la debilidad de la pared
de la arteria natural, pérdida de la viabilidad de las células endoteliales y a la dilatacién
de la sutura quirurgica [24]. Por lo tanto, la incompatibilidad mecanica entre el injerto
vascular y la arteria natural incluye diferencias entre las siguientes propiedades: el
modulo elastico (£), la relacion de Poisson (v), la resistencia mecanica, la deformacion
ultima, la complianza circunferencial (€) y la resistencia a la explosion (P ) [25-26]. Entre
las propiedades mecanicas mencionadas anteriormente, la complianza circunferencial y
la resistencia a la explosion determinan la compatibilidad mecanica del injerto vascular
[27]. Debido a lo anterior, existe una gran cantidad de estudios para determinar la
complianza circunferencial y la resistencia a la explosién. Estos estudios pueden ser
realizados en ambientes controlados como en laboratorios con la finalidad de obtener
dichas propiedades mecanicas. Por lo tanto, contar con soluciones analiticas para
determinar tanto la complianza circunferencial como la resistencia a la explosion ha

despertado un gran interés cientifico no solo para mejor la calidad de vida de los



pacientes sino también por la carga econdmica que representa para los paises. Bajo esta
panoramica en el presente estudio se presentan diferentes enfoques mecanicos para
predecir o estimar la complianza circunferencial y la resistencia a la explosion basados
en la teoria de elasticidad, una teoria elasto-plastica y teoria de falla de polimeros. Dichas
soluciones analiticas estan basadas en la geometria del injerto vascular polimérico y las
propiedades elasticas del material. Adicionalmente, las soluciones que aqui se presentan
pueden ser utilizadas como herramientas de disefio que ayudan a optimizar la seleccion
de los materiales con los que se fabrican los injertos vasculares poliméricos. En el
Capitulo 1 se describe las propiedades mecanicas de venas y arterias y los aspectos
generales que afectan a la complianza circunferencial y a la resistencia a la explosién,
asi como los valores de estas propiedades en diferentes tejidos naturales. En el Capitulo
2 se presenta el modelo predictivo para la complianza circunferencial basado en la ley de
Hooke, asi como los diferentes modelos predictivos utilizados para la resistencia a la
explosion, los cuales son basados en la prueba de anillo (método indirecto), la ley de
Hooke para cilindros elasticos, una teoria elasto-plastica para cilindros presurizados y la
teoria de falla de von Mises modificado coénico para polimeros. En el capitulo 3 se
presenta la metodologia utilizada para elaborar peliculas sintéticas a base de un polimero
comercial (material referencia) y su posterior elaboracion como un injerto vascular
sintético (injerto tubular). También se describen las caracterizaciones mecanicas que se
realizaron sobre las probetas de pelicula como son: tension longitudinal a diferentes
velocidades de cabezal, carga y descarga con correlacion de imagenes digitales,
resistencia a la explosién de pelicula y su dureza (nanoindentacion). De igual manera, se
describe la caracterizacion mecanica e histolégica de probetas naturales de origen
bovino, cerdo y borrego. Por ultimo, se presentan las pruebas mecanicas realizadas en
probetas tubulares (injerto), como son: tension circunferencial, tensién longitudinal y
resistencia a la explosion. Finalmente, en el Capitulo 4 se presentan los resultados
obtenidos de la caracterizacion mecanica en peliculas sintéticas del material referencia,
resultados de las muestras biolégicas, asi como también los resultados predictivos de la
complianza circunferencial y la resistencia a la explosion y su comparacion con sus
respectivos valores experimentales. Adicionalmente, se incluye una seccion de trabajos

futuros, produccion académica y anexos.



CAPITULO 1 Aspectos generales

1.1. Componentes del sistema cardiovascular

El corazén es el 6rgano que se encarga de bombear la sangre hacia las arterias y lo hace
en dos fases principalmente; una fase de contraccién cuando la sangre es expulsada del
ventriculo derecho e izquierdo y una fase de relajacién cuando las camaras se llenan de
sangre que retorna por las venas, como se muestra en la Figura 1.2. Las valvulas
cardiacas evitan el reflujo de la sangre, por lo tanto, durante la fase de expulsar la sangre
las valvulas adrtica y pulmonar se abren y las valvulas tricuspide y mitral se cierran.
Mientras que en el proceso de llenado las valvulas aortica y pulmonar se cierran y las
valvulas tricuspide y mitral se abren. El ventriculo izquierdo expulsa la sangre hacia todo
el cuerpo humano, por lo tanto, tiene una pared mas gruesa que el ventriculo derecho

que expulsa la sangre al sistema pulmonar [28].

vena cava
superior

Arteria
pulmonar

Valvula
" mitral
Vélvula | | Valvula
pulmonar aortica

Valvula
tricaspide

Vena cava inferior

Figura 1.2 Principales componentes del corazén [28].

1.1.1. Tipos de vasos sanguineos

Los vasos sanguineos se pueden clasificar de acuerdo con su tamafo en arterias,
arteriolas, capilares, vénulas y venas. Las arterias (diametro 1 — 30 mm) conducen la
sangre desde el corazon 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
basicas descritas anteriormente. Las arterias se subcategorizan, en funcién de su
composicion de pared, en arterias elasticas y musculares. Las arteriolas (diametro 10 —
100 um) poseen las tres capas, ver Figura 1.1, pero tienen un espesor de pared mucho
mas reducido que las arterias. La contraccion y la relajacion de las arteriolas controla el
flujo hacia los capilares. Los capilares (diametro 4 — 40 uym) 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 ym) tienen las tres capas, pero son
mucho mas delgadas que las arteriolas con una capa medial casi ausente. Las venas (1
— 25 mm) devuelven la sangre al corazén. El sistema venoso tiene una presion 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 mecanico de arterias naturales

El comportamiento mecanico de una arteria natural puede ser caracterizada a través de
la curva presion vs. diametro obtenida de la prueba de resistencia a la explosién. En la
Figura 1.3 se muestra el comportamiento mecanico de una arteria natural sujeta a
presion. Este comportamiento no es lineal, aunque en un cierto intervalo restringido de
presion 80 — 120 mmHg (presiones fisiolégicas) es aproximadamente lineal. En dicho
intervalo fisiolégico se observa un 10 % de distencion del diametro de la arteria natural la

cual es una variacion tipica in vivo durante el ciclo cardiaco [29].
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Figura 1.3 Comportamiento mecanico no lineal de una arteria natural sometida a presion [29].

El comportamiento de la Figura 1.3 puede explicarse a partir del comportamiento
mecanico obtenido de la curva esfuerzo vs. deformacién de una arteria natural y sus
diferentes componentes. En la Figura 1.4, se muestra la curva esfuerzo vs. deformacién
de tres arterias diferentes, una arteria natural (con elastina y colageno), una arteria con

solo colageno y una curva con solo elastina.
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Figura 1.4 Efecto del coldgeno y elastina en el comportamiento mecanico de una arteria natural [29].

En el caso de la curva de una arteria de colageno (la elastina ha sido removida mediante
un proceso enzimatico) el comportamiento mecanico es debido al contenido de colageno.

En dicha curva se observa que la arteria de colageno tiene pequefias deformaciones a



altos niveles de esfuerzo. Para el caso de la arteria de elastina (el colageno ha sido
removido) el comportamiento mecanico es debido a la elastina. En este caso la arteria es
aproximadamente lineal por lo que pequefos incrementos del esfuerzo resultan en
grandes deformaciones. En el caso de la arteria natural (con colageno y elastina) el
comportamiento mecanico puede ser explicado por el contenido de colageno y elastina,
es decir, a pequefias deformaciones las fibras de colageno se encuentran entrelazadas
entre si y el comportamiento mecanico es debido a la elastina; sin embargo, a altas
deformaciones el comportamiento mecanico es debido a que las fibras de colageno se
alinean en direccion de la carga aplicada, por lo tanto, la arteria natural se vuelve rigida.
El mddulo elastico de la elastina es de 0.4 a 0.6 MPa, mientras que para el colageno es
de 100 MPay de una arteria natural se encuentra en 1.5 MPa. A pesar de esta diferencia
entre el comportamiento mecanico de las diferentes capas de una arteria natural sana se
considera a la misma como uniforme y homogénea, es decir, la composicion elastica y
espesor de la pared son iguales en cualquier posicion, sin embargo, esto puede ser
diferente en el caso de arterias dafiadas debido al cambio de espesor de la pared,

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

1.2.1. Presion en las arterias

La Figura 1.5 muestra las formas de onda de presion-tiempo de varias arterias en la
circulacién sistémica. La presion basal o diastdlica en este ejemplo es de
aproximadamente 80 mmHg. Por otra parte, la presién sistdlica aumenta con la distancia
desde el corazon; en este ejemplo, desde 110 mmHg en el flujo de salida adrtica hasta
160 mmHg en las arterias tibiales donde también se observa un cambio en la forma de la
onda de presion con la distancia desde el corazén. Sin embargo, las formas de onda son
todas similares en que todas tienen un periodo de flujo directo seguido de un periodo de

flujo inverso [29].



mmHg

110 7]

80

140 T

80 _|

150 T

80 _|

160 T

80

Figura 1.5 Forma de la onda de presidon y velocidad en las arterias a diferentes distancias del

corazon [29].

1.2.2. Fuerzas que actuan en las arterias

En esta seccion 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: presion y esfuerzos cortantes. Para el caso de la presion
sanguinea ésta actua en la pared de la arteria y es balanceada mediante el esfuerzo

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

Pared de una arteria

Esfuerzo \ / Esfuerzo

circunferencial Presion circunferencial

Figura 1.6 Seccion transversal de una arteria. La presiéon actiia sobre la pared de la arteria y es

balanceada por el esfuerzo circunferencial [29].



La variacion ciclica de la presidn conduce a una variacion ciclica del diametro y del
esfuerzo circunferencial. De igual manera, cada célula en la arteria esta sujeta a ciclos
de estiramiento. La variacion tipica del didmetro de la arteria es de 10 % durante el ciclo
cardiaco, por lo que cada célula esta sujeta a la misma variacion en la direccién
circunferencial. Por lo tanto, la distencion circunferencial esta acompafnada de una
disminucién del espesor de la pared de la arteria (direccién radial). Es decir, la presion
sanguinea que se encuentra en equilibrio con el esfuerzo circunferencial causa una
disminucién en el espesor de la arteria natural. En el caso de los esfuerzos cortantes,
éstos cambian en funcion del ciclo cardiaco. Si todo el flujo sanguineo es axial el vector
del esfuerzo cortante también sera axial. Sin embargo, en las regiones donde el flujo
sanguineo 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 diametro con el fin de mantener un
estado de esfuerzo éptimo. Es decir, un incremento en el esfuerzo cortante aumenta el
diametro y por el contrario una reduccion en el esfuerzo cortante disminuye el diametro
de la arteria [29].

Figura 1.7 Orientacion del vector del esfuerzo cortante en las arterias carétidas en la sistole con

grandes componentes no axiales (zona roja) cerca de la bifurcacién de la arteria [29].

Otro tipo de fuerzas que actuan sobre las arterias es el ejercido por los érganos que se
encuentran a su alrededor. Como se menciond anteriormente las arterias tienen una capa
10



formada principalmente por fibroblastos (adventicia) la cual esta conectada a los 6rganos
del cuerpo. Estos 6rganos ejerceran 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 estaran sujetas a
estiramientos (direccion longitudinal), por lo tanto, el esfuerzo longitudinal se incrementa.
Por lo tanto, la respuesta de la arteria es adaptarse a los incrementos en la direccion
longitudinal. Sin embargo, cuando la arteria disminuye su longitud ésta no podra
adaptarse a los incrementos longitudinal y resultara en una arteria tortuosa; es decir, la
fuerza debida a los érganos 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, asi como los efectos que estas causan sobre la estructura de

la arteria natural [29].

Flu]’o Esfuerzo Hismetro
sanguineo cortante
Esfuerzo .
longitudinal Lol
Presién Esfuerzo Espesor de
sanguinea circunferencial la pared

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

Ante esta panoramica es importante tener en cuenta cada uno de los factores que afectan
a la estructura de la arteria natural, asi 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 mecanico los requerimientos

para una proétesis vascular.

1.3. Propiedades mecanicas de los injertos vasculares

Cuando se considera reemplazar una arteria natural deben considerarse varios

requerimientos; por ejemplo, las arterias son anisotropicas, compatibles con el sistema
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pulsatil del flujo sanguineo 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 unidn del injerto rigido y la arteria nativa y el otro factor puede
ser la pérdida de “auto limpieza” en el injerto vascular rigido, con lo que las pulsaciones
del flujo sanguineo ya no pueden evitar los depdsitos de fibrillas y plaquetas formadas en
el lumen del injerto vascular. Pero 4 cuales son exactamente los requerimientos ideales
para substituir una arteria? Estos se pueden enlistar en dos tipos: criticos y deseables
[30]. Entre los requerimientos criticos las propiedades mecanicas tienen un rol
fundamental para el éxito o fracaso de éste. Entre las propiedades mecanicas que deben
de poseer los injertos vasculares se incluyen: capacidad de soportar presiones
fisiologicas normales de 80 — 120 mmHg, una resistencia a la explosion en el intervalo de
431 a 3196 mmHg, una resistencia a la sutura de 273 + 31 g [31], exhibir una deformacién
del 65-83 % [32], una complianza circunferencial en el intervalo de 3.4 a 17 %/100mmHg
' segun el tipo de vena o arteria a sustituir [9]. Otros requisitos criticos 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 fabricacion,
de facil esterilizacién y disponibles en varios diametros [30]. En este trabajo se
profundizara en las propiedades mecanicas como la complianza circunferencial y la

resistencia a la explosion.

1.3.1. Complianza circunferencial

La complianza circunferencial se define como la facilidad de la arteria natural o del injerto
vascular para expandirse elasticamente en direccidn circunferencial como resultado del
flujo sanguineo pulsatil [33]. La complianza circunferencial (C) se puede determinar como
el inverso de la pendiente de la grafica presion vs. diametro y es un indice de la rigidez o
de la facilidad con la que se puede deformar elasticamente la pared de la arteria natural
y/o del injerto vascular [9] y se expresa como el porcentaje de cambio del diametro por
cada 100 mmHg [33]. Dicha propiedad elastica depende de la geometria del tubo (e;.

diametro y espesor de pared), asi como de propiedades elasticas fundamentales del
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material como es el mdédulo elastico y la relacién de Poisson. Por lo tanto, la complianza

circunferencial puede considerarse como una propiedad estructural ya que representa un

cambio de dimension en respuesta al cambio de la presién interna [34]. Actualmente

existen varios métodos para determinar la complianza circunferencial como los eléctricos

[35-36], los dpticos [37-38], ultrasénicos [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, asi

como de injertos vasculares sintéticos utilizados con mas frecuencia.

Tabla 1.1 Complianza circunferencial de diferentes vasos sanguineos e injertos vasculares

sintéticos.

Vaso sanguineo/sintético (origen)

Complianza
circunferencial
(%/100 mmHg)

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 carétida (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]

Dacron (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 mecanico

En el afio de 1976 se describid por primera vez que el desfasamiento de la complianza
circunferencial entre el injerto vascular y la arteria natural podria ser la causa de su pobre
desempenio y fracaso del injerto [51]. Sin embargo, fue hasta el afio de 1987 cuando se
establecio por primera vez la importancia de la complianza circunferencial por medio de
arterias caroétidas caninas [7]. Hoy en dia se sabe de manera inequivoca que los injertos
vasculares que tienen una complianza circunferencial menor o mayor que las arterias
naturales tienen un desempefio mecanico-biolégico deficiente debido a que son
incapaces de adaptar su diametro en comparacion 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 anastomatico.

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 sanguineo
pulsatil. Dicha resistencia tiene lugar en la union de la arteria natural y el injerto vascular
(Figura 1.9).

Anastomosis

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

Cuando la arteria natural que puede ganar energia durante la sistole y cederla durante la

diastole se une a un injerto vascular rigido a través de la sutura quirurgica ya no podra
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ganar ni ceder energia, por lo tanto, en la union de la arteria natural con el injerto vascular
puede existir una pérdida de energia = 60 % de la energia del flujo sanguineo pulsatil
original [45]. Debido a lo anterior la incompatibilidad de la complianza circunferencial del
injerto vascular con respecto a la arteria natural conduce a la formaciéon de un aneurisma

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

Figura 1.10 Aneurisma en la aorta abdominal caracterizado por la inflamacion 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 conexion 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 regién anastomdética se genera una disminucion de la complianza circunferencial
debido a la rigidez de la pared del injerto vascular y la técnica de sutura quirurgica la cual

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

il \
PV AW

5| ¢

C (%/mmHg)

2 1 A 1 " 1 M 1 " 1
-10 -5 0 5 10

Distancia de la union (mm)

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

Paradodjicamente un incremento de la complianza circunferencial ocurre a pocos
milimetros en ambos sitios de la sutura quirargica [45]. Por otra parte, a pocos milimetros
de la anastomosis ocurre una disminucion de los esfuerzos cortantes, mientras que la
region de la anastomosis se caracteriza por el incremento de los esfuerzos cortantes. Por
lo tanto, el aumento de la complianza circunferencial alrededor de la regidn anastomatica
promueve la hiperplasia de la intima 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 deformacion circunferencial tienen
un efecto positivo en la sobre produccion de células musculares lisas y de la matriz
extracelular y (3) los estudios acerca de la naturaleza del flujo sanguineo demostraron
que un incremento subito de la complianza circunferencial conduce a un bajo estado de

esfuerzos de corte, por lo tanto, el engrosamiento de la intima 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 explosién

Otro parametro mecanico que determina en buena medida el desempefio de un injerto
vascular es su resistencia a la explosion, la cual se define como la maxima presion interna
que puede soportar [33]. La resistencia a la explosion se puede determinar midiendo
directamente la presion interna en el injerto vascular, siendo la maxima presién justo en
el momento que explota el injerto vascular. Por lo tanto, se han realizado investigaciones
para determinar la resistencia a la explosion en conductos tubulares (naturales o
sintéticos). Dichas investigaciones consisten en someter a los conductos tubulares a un
aumento de la presion interna hasta llevarlos a la falla; sin embargo, la velocidad del
aumento de la presidn, el mecanismo utilizado para proporcionar la presion interna y la
interface entre el injerto vascular o arteria natural con el fluido de presurizacion varia
considerablemente [56]. Por lo tanto, la medicion precisa de la resistencia a explosion es
de suma importancia. Los articulos publicados reportan una variacion considerable en los
meétodos utilizados para medir la resistencia a la explosién, lo que puede llevar a una
discrepancia entre los resultados y el posterior desempefio del injerto después de la
implantacion. A pesar de estos inconvenientes se ha determinado la resistencia a la
explosion de diferentes conductos tubulares y vasos sanguineos como se muestra en la
Tabla 1.2.
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Tabla 1.2 Valores medios de la resistencia a la explosion de diferentes vasos sanguineos
e injertos sintéticos.

Resistencia

Vaso sanguineo a la explosion
(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/Colageno 2403 [64]
PCL 2150 [65]

PGA = acido poliglicélico, PCL = policaprolactona, PLLA = poliacido lactico

Como se puede observar en la Tabla 1.1 y 1.2 existe una gran diferencia de las
propiedades mecanicas (complianza y resistencia a la explosién) entre los vasos
sanguineos, debido a que dependiendo de la ubicacién anatomica y funcién del vaso
sanguineo es su desempefio mecanico y por lo tanto, las propiedades mecanicas que se
requieren [66—67]. Otros aspectos que influyen en las propiedades mecanicas de los
vasos sanguineos son aspectos genéticos, edad y estilo de vida [61].

Tanto la complianza como la resistencia a la explosion pueden ser medidos a través de
una prueba estandar conocida como la prueba de la resistencia a la explosion [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, legalesy religiosas.

Por otro lado, la prueba de la resistencia a la explosion se considera una prueba
destructiva que necesita segmentos tubulares largos, lo cual resulta dificil de obtener ya
que la produccién 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 ingenieria de tejidos.

1.5. Modelos constitutivos para el comportamiento mecanico de injertos

vasculares

A pesar de la abundante literatura de las propiedades mecanicas de los injertos
vasculares sintéticos y arterias naturales existen muy pocos modelos constitutivos que
puedan describir su comportamiento mecanico [68]. Un modelo constitutivo es una
version simplificada de la realidad, disefiado para responder a una pregunta especifica.

El objetivo de un modelo a menudo se puede clasificar como diagndstico o prondstico.
Los modelos de diagndstico buscan cuantificar una caracteristica de un sistema que
determina la salud o enfermedad actual. Los modelos de prondstico buscan predecir
como la salud o la enfermedad podrian evolucionar en el futuro. Un modelo constitutivo
para el sistema cardiovascular podria determinar el diagnostico de una enfermedad
especifica, predecir el prondstico después de un tratamiento especifico y permitir la
comparacion 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 analiticas, en una serie de salidas. Bajo esta
perspectiva, los modelos constitutivos son una serie de ecuaciones matematicas que
pretenden describir un fenémeno, por ejemplo, el comportamiento esfuerzo vs.
deformacion en la pared del injerto vascular o el efecto del esfuerzo cortante del flujo
sanguineo en las paredes del tejido natural.

Por otra parte, cuando se desea obtener la distribucion de la presion y flujo en el sistema
arterial, el modelo debe ser capaz de determinar la relacion entre el flujo y la presion en

las ramificaciones de los vasos sanguineos. La informacién de entrada para ejemplo
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anterior puede ser el diametro de cada vaso sanguineo (disponible en imagenes
médicas), cobmo y dénde se ramifican los vasos sanguineos (imagenes médicas), la
complianza circunferencial de los vasos sanguineos e informacién acerca de la sangre.
Estos datos constituyen la informacion minima para elaborar un modelo para este
proposito.

Cuando se trata de la interaccion entre las fuerzas sanguineas y el endotelio en una
geometria altamente irregular, un modelo 3D que tenga en cuenta la interaccion sangre-
pared puede ser mas adecuado. Por lo tanto, los modelos constitutivos se pueden
clasificar en: homogéneos y heterogéneos. Los modelos homogéneos estan basados en
los fundamentos de mecanica y asumen que la respuesta macroscopica de un material
puede ser aproximada asumiendo los valores promedios de sus propiedades mecanicas.
Mientras que los modelos heterogéneos también conocidos como modelos estructurales
incorporan la histologia derivada de la microestructura de la pared de la arteria natural,
por ejemplo, las células de las diferentes tunicas, fibras o interacciones con otros
elementos.

Desde un punto de vista mecanico los modelos constitutivos proporcionan una relacion
entre el campo de esfuerzos y deformaciones en forma de ecuaciones las cuales se
expresan a través de varios parametros (entradas) para poder cuantificar su
comportamiento mecanico (mediante una solucion analitica) como puede ser la
complianza circunferencial, la resistencia a la explosion (salidas), entre otras propiedades
mecanicas. A pesar de la gran importancia de los modelos constitutivos éstos pueden
presentar limitaciones en relacion con los parametros de entrada para alimentar a la
solucion analitica; por lo tanto, algunos modelos constitutivos se ajustan a los valores de
las propiedades promedio del tejido modelado publicadas anteriormente. Esta practica
puede resultar errébnea ya que para poder estimar el comportamiento de un tejido natural
es imprescindible la determinacidén exacta de sus propiedades. Otra desventaja es que
no contemplan los fendbmenos biomecanicos [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 mecanico en
arterias naturales e injertos vasculares.

hiperelastico

la prueba de tension
uniaxial

flexion y presién interna

. Parametros - .
Tipo de modelo - Utilidad Referencia
utilizados
, , Perfiles de esfuerzos vs.
Geometria de la arteria, P
) Y It deformacioén para el
Modelo de volumen | médulo elastico, relacion . e
- : s : - diagnostico de la
finito de interaccion | de Poisson, densidad y . [70]
X . ) o arteroesclerosis en etapas
fluido-estructura viscosidad dinamica de
tempranas
la sangre
Estado de esfuerzos en
Modelo Constantes del material, injertos de Dacron
anisotropico, esfuerzo maximo, presurizados para la [71]
hiperelastico deformacion maxima estimacioén de la
anastomosis
Geometria del vaso
Modelo . i Estado de esfuerzo de
- ) sanguineo, presion o
tridimensional no ) . compresion para para
) interna, modulo de oo ;.
lineal de pared - - cuantificar las condiciones
elasticidad, relacion de o [72]
gruesa con ) . fisiologicas en las que se
. ) : Poisson, numero de .
interacciones fluido- : puede producir el colapso
Reynolds, densidad de .
pared del vaso sanguineo
la sangre
El modelo basado Geometria del vaso . .
. . L Desplazamientos radiales en
en la teoria sanguineo, relacion de .
A g . 7 arterias naturales para el
deformacion finita | deformacion en direccién . . [73]
. . diagnostico de la
para materiales axial, constantes del .
e X ; arteroesclerosis
elasticos material de estudio
Parametros del material L .
. - e . Evaluaciéon mecanica del
Modelo isotropico | constitutivo obtenidos en - X
arco aortico sometido a [74]
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Los modelos de la Tabla 1.3 son utilizados unicamente para estimar un comportamiento

mecanico o fisiolégico en arterias naturales y de injertos vasculares. Sin embargo,

modelos predictivos para obtener propiedades mecanicas 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 explosion son herramientas de disefio para

injertos vasculares con propiedades mecanicas 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.

Prediccion de la

circunferencial a partir de
una prueba uniaxial.

comportamiento mecanico

Presuncion Tipo de modelo complianza Referencia
circunferencial
- Modelado de elemento
El injerto vascular puede | .. .~ -
. finito: Utilizado para la
ser considerado como un | _. o
o o simulacion de la estructura
cilindro recto axisimétrico | ~ ...
) solida, por lo tanto, se
incorporado en la N
o consider6 la pared del
anastomosis tipo extremo . .
vaso como un material | A partir de las
- extremo. . f . .
- isotropico lineal simulaciones de la
Adicionalmente, se 9 . o
. . : . Ecuacion de Navier — | presion interna en el
incluyé el flujo sanguineo ) H [75]
7 o Stokes: Empleado para | injerto vascular y las
pulsétil dentro del injerto, | _. . ; ;
! simular el fluido sanguineo | deformaciones en el
el desplazamiento de las Is4til di
aredes del vaso | PY Sat'.', radio
P ; . Ecuacion de  Stokes-
sanguineo, asi como | _. o -
. . . Einstein: Fue utilizado para
especies activas liberadas | _. s,
. simular la concentraciéon
en la pared interna del ] s
iy de proteinas en el flujo
injerto vascular ;
sanguineo
Se utilizaron tres modelos
diferentes para
La prueba de tensidén | correlacionar la prueba de
circunferencial se pude | tension circunferencial con | Se obtuvo mediante un
utilizar para determinar la | la complianza: Ley de | andlisis estadistico entre [76]
complianza Laplace, modelado de | los modelos propuestos
circunferencial elasticidad incremental y
modelo de deformacién
finita biaxial lineal
Las propiedades
. obtenidas de la prueba
Se puede determinar la , . i o -
: Teoria de elasticidad finita uniaxial se utilizaron
complianza X
para modelar el para alimentar el [77]

modelado de elasticidad
finita y asi obtener una
complianza tedrica
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Los modelos predictivos presentados en la Tabla 1.4 para la complianza circunferencial
son para casos especificos, lo que dificulta el disefio paramétrico y su uso general. Sin
embargo, lograr predecir la complianza circunferencial a partir de las propiedades
elasticas del material con el cual se elabora el injerto es un concepto muy util que no
puede ser ignorado. Por lo tanto, se espera que se realicen mejoras adicionales tanto en
los modelos predictivos actuales, asi como en el analisis del estado de esfuerzos de las

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

explosion

2.1 Modelo predictivo de anillo

Las ecuaciones analiticas utilizadas para predecir la resistencia a la explosién de cilindros
presurizados son mas comunes [78]. Para predecir |la resistencia a la explosion en injertos
tubulares se utiliza un método indirecto ampliamente utilizado [79-81] a través de la
prueba de tension circunferencial la cual utiliza una probeta en forma de anillo como se

muestra en la Figura 2.1.

Probeta en
forma de anillo

Figura 2.1 Prueba de tensién circunferencial para determinar la resistencia a la explosién [80].

El analisis mecanico 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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(b)

Pfrg.f_ Pr'ruL

Figura 2.2 Diagrama de cuerpo libre de un cilindro, a) Injerto vascular sujeto a presién interna, b)

Fuerzas que actuan 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 presion interna (P;) esta dada por:
F =2P1,L (2.1)

donde L es la longitud del cilindro (direccion z), r, el radio exterior. Por otra parte, cuando
el cilindro de la Figura 2.2 a) se encuentra sujeto a P; se genera un esfuerzo

circunferencial (gg ) en la pared de este dado por:

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

5o (2.2)

que la resistencia a la explosion (P25 ocurre cuando el cilindro alcanza su maxima

resistencia circunferencial, es decir cuando F = F.., dado por,
Fn

pE =
7, L

1

(2.3)

La Ec. (2.3) es directamente proporcional a la maxima fuerza en tension circunferencial
(Fmax) € inversamente proporcional a su geometria (r, y L); en algunas ocasiones la Ec.
(2.3) es conocida como la “Ley de Laplace” y es utilizada para predecir P*5, dicha Ec. 2.3
se encuentra en funcién de F... que se obtiene en una prueba de tension circunferencial
la cual utiliza una probeta en forma de anillo, (Figura 2.1); asi como también de la
geometria de la probeta de anillo. El método indirecto para predecir P*S presenta varias

desventajas, una de ellas es la correlacion entre dos pruebas diferentes (prueba de
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tensidn circunferencial con la prueba de resistencia a la explosidén) ya que cada una de
estas pruebas tiene un estado de esfuerzos completamente diferente. Otra desventaja,
del método indirecto es que Unicamente 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 (2r,/t = 10)y ademas 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
explosion (cilindro presurizado). Sin embargo, debido a la versatilidad o simplicidad de

dicho método indirecto ha sido ampliamente reportado para la determinacion de P2,

2.2. Comportamiento mecanico de cilindros presurizados con extremos fijos

Dadas las limitaciones del modelo predictivo indirecto descrito en la seccidn anterior un
enfoque mas complejo que considera el estado de esfuerzo de un cilindro presurizado
puede ser de gran utilidad para predecir su comportamiento mecanico. A continuacion,
se establecera el comportamiento de un cilindro a través de la teoria de elasticidad

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

2.2.1 Cilindro elastico de pared gruesa

La determinacion del estado de esfuerzos en la prueba de la resistencia a la explosién
esta basada en la teoria de elasticidad la cual asume que el cilindro es de pared gruesa
(2r,/t < 10), isotrépico, uniforme y que tiene un comportamiento elastico lineal. Por lo
tanto, cuando un cilindro con los extremos fijos se presuriza mediante algun fluido (P; =
0) experimenta en su pared un estado de esfuerzos tri-dimensional, los cuales son
esfuerzos circunferenciales (oy ), radiales (o, ), longitudinales (o,) y los esfuerzos
cortantes son despreciables (1o = 0; debido a la geometria del cilindro [82]) como se

muestra en la Figura 2.3.
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(a) Cilindro (b)
Po=0 | A
5 M 7 L
) R SRR R R R R E o,
S bbb ST bl S Y
T

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

A continuacién, se describe el procedimiento para obtener las expresiones para cada uno
de estos tres esfuerzos normales. Dicha solucion se basa en el equilibro de fuerzas
ejercidas en un elemento infinitesimal y en la aplicacion de relaciones geométricas para
obtener una ecuacion diferencial gobernante cuya solucién permitira obtener las
expresiones correspondientes para el estado de esfuerzos tri-dimensional en la prueba
de resistencia a la explosion. Por lo tanto, para el analisis mecanico de la prueba de
resistencia a la explosién consideraremos primero que todo anillo de espesor unitario

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

(b)

Figura 2.4 Analisis mecanico de la prueba de resistencia a la explosion; (a) seccion 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 esta definido por dos radios, ry r + d, y un angulo d,. Sea el o, el esfuerzo
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radial que actua sobre el elemento infinitesimal a una distancia » del centro del cilindro,

. - d , . .
mientras que el esfuerzo definido como g, + (d—r) d, actua a una distancia r + d,. del
T

centro del cilindro. Por otra parte, los esfuerzos que actuan sobre las otras dos caras del
elemento infinitesimal son los 4. Ademas, los g, que actuan perpendicularmente al
elemento infinitesimal son iguales y opuestos. Adicionalmente, dadas las condiciones de
simetria todo elemento infinitesimal a la misma distancia radial desde el centro del cilindro
esta sometido al mismo esfuerzo, por lo tanto, ningun esfuerzo cortante (g ) actua sobre
el elemento infinitesimal de la Figura 2.4 (b).

Una vez establecidos los esfuerzos que actuan sobre el elemento infinitesimal se evaluan
las fuerzas que actuan sobre las superficies del elemento infinitesimal en la direccién
radial para establecer matematicamente una expresion de equilibrio estatico (), E- = 0) la

cual esta dada por [83]:

d do, :
o7 +20pd (7)—<a,+dad)(r+d)d —0 24)
Simplificando y sin tomar en cuenta los infinitesimales de orden superior se obtiene;
o, —0g do, .

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

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

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

duy,
dr

cilindrica de radior y u, + ( )dr el desplazamiento radial de la superficie adyacente

de radio r + d . La deformacion unitaria en direccion radial de un elemento infinitesimal

esta dada por:

du,
d
Mientras que la deformacion circunferencial €4 se obtiene del cociente entre la diferencia

(2.6)

& =

de la circunferencia de la superficie cilindrica deformada de radio r + u, con la
circunferencia de la superficie cilindrica no deformada de radio r, y la circunferencia no

deformada, es decir

Uy
g = (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 u,.. Ademas, ambas deformaciones
unitarias se pueden relacionar con los esfuerzos a través de la ley de Hooke de la

siguiente manera;

1

& =— (0 —vog — vay) (2.8a)
E

&g = =(—vo, + 09 —v0,) (2.8b)
E

1 (2.8c)

& =% (—vo, —vag + 0,)

donde v es la relacion de Poisson y E el modulo de elasticidad del material de estudio.
Sin embargo, en el caso de los cilindros de pared gruesa con deformacion unitaria
longitudinal restringida (e, = 0) el problema se convierte en deformacioén unitaria plana.
Por lo tanto, la Ec. (2.8¢c) conduce a una relacién para el g,dada por;

o, =v(o, + ag) (2.9)
Sustituyendo la Ec. (2.9) en las ecuaciones (2.8a-b) se obtienen expresiones para los
esfuerzos g, y gy en términos de la deformacién unitaria, dada por;
(2.10a)

o, = [(1—=v)e + veg]

@A+v)(1-2v)

E (2.10b)
A=z Ve F A=)l

Sustituyendo las Ec. (2.6) y (2.7) en las ecuaciones (2.10a-b) se obtiene:

Og =

1 dur U,

or = (1+v)(1 2v)[( Mk (2.11a)
J M 2.11b

%= arna-ml'd +(1_")_ (2.11b)

Sustituyendo las Ec. (2.10a-b) en la Ec. (2.5) se obtiene la ecuacion diferencial
gobernante, dada por:

2
dur lduy uwr_ o (2.12)
dr? r d r2

Como se puede observar, la solucion de la Ec. (2.12) se obtiene mediante sustitucién y

la solucion para u,. esta dada por:
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A
U, =A1r+72 (2.13)
donde A; y A, son dos constantes que se determinan a partir de las condiciones de
frontera, las cuales se expresan de la siguiente manera:
O'r(rl') = _Pi (2143)
o,(r,) = —P, (2.14b)

Ya que u, esta expresada por medio de la Ec. (2.13), su primera derivada es % = A, -

r

%. Por lo tanto, las expresiones de u, y de dd—: se pueden sustituir en la Ec. (2.11a) y

tomando en consideracion las condiciones de frontera de las Ec. (2.14a-b), se obtiene:

P = A 1-2 2

R (1+v)(1-2v) [ 1= (1=2v) 7”1_2] (2.15a)
= A 1-2 2 21

~fo (1+v)(1—2v)[ - (- V)ro_z] (2.15b)

Resolviendo simultaneamente las Ec. (2.15a-b) se obtiene:
_ (1 + V)(]. - 21/) (Pirl'z - POT'02>

1 E 152 — 172 (2.16a)
_1+v ((P = P)r’r?
A, = E( i (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 especificas.
Por lo tanto, sustituyendo las Ec. (2.16a-b) en la Ec. (2.13) se obtiene [83]:

_ (1 + v)r (Po - 1:)1')7"027"1'2 rl'zpi - rOZPO 1 2
T E G2 (1=2v)

U (2.17)

7,2 — 1,2
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 o, y g en cualquier punto del cilindro dadas por:

C

0y = C; + r_j (2.18a)
C,

0 =C1— 2 (2.18b)

donde C; y C, so constantes dadas por:
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Cl _ (Pirl-z - POT'OZ)

1,2 — 12 (2.19a)
(P; — P11,
C, = < e (2.19b)
Sustituyendo las Ec. (2.19a-b) en (2.18a-b) se obtiene:
o = P = Por,®\ (P = P11,
T\ n2en? (1,2 = 1;2)r2 (2.20a)
on = Pir? — Pyry? 4 (P — P)ri?r,? (2.20b)
o o2 —1i? (1,2 — 1;2)r? '

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

resultando la siguiente expresion:

P' 2 _ P 2
6, = (M) (2.20¢)

7,2 —1;?
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 especificas. Sin embargo, para el caso particular cuando

P, = 0, las Ec. (2.20a-c) se expresan como:

Piri? %
o, =—t (1-2
752 — 1;2 r? (2.21a)
Pl-riz 7"02
%I —ri2<1 tiz (2:21b)
Pirl-z
0=y (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 especificas (P, = 0y P; # 0).
Estos esfuerzos se encuentran en funcién de r ya que varian a lo largo de la distancia

radial en la pared del conducto tubular. Para el caso del g, expresado en la Ec. 2.21 (a)
2
se cumpla que % > 1 el o, es siempre un esfuerzo de compresion, el cual es maximo

enr = 1;y es despreciable en r = r,. Para el caso del gy es maximo parar = 1; y
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minimo para r = r,. Para o, dado por la Ec. (2.20c) es constante sobre toda el area de
la seccidn transversal del cilindro. Finalmente, las Ec. (2.21a-c) también se pueden
emplear en otras teorias mecanicas (ej. teorias de fallas) para conocer si un determinado

estado de esfuerzo puede o no causar una deformacion plastica.

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

La prediccion de la complianza circunferencial para cilindros de pared gruesa se puede
derivar de la teoria de elasticidad (seccién anterior). Este enfoque asume que el material
es isotropico y lineal-elastico. La ecuacién gobernante para predecir dicha propiedad
elastica estd dada por la Ec. (2.13) para el caso especifico cuando P, =0 el
desplazamiento radial expresa como:

2P,

= ooyl V2] (2.22)

Uy

.y . . . . u
Por lo tanto, la deformacion unitaria circunferencial (59 = TT) se puede expresar de la

forma siguiente:

2P;1;? 2.23
gg = ————[1—1?] ( )
E(T‘OZ - riz)
Por consecuencia, la complianza circunferencial (C = ;—6) Se expresa como:
2r° 2.24
C — l [1 _ vz] ( )
E(T‘OZ - riz)

La Ec. (2.24) se puede utilizar para predecir la complianza circunferencial de cilindros
sometidos a presiones especificas considerados como elasticos. Es importante sefalar
que la Ec. (2.24) se encuentra en funcién de las propiedades elasticas del material como
son el médulo de elasticidad (E) y la relacién de Poisson (v); por lo tanto, la determinacién
de estas propiedades elasticas determinara el resultado de la prediccidon de la complianza

circunferencial.
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2.4. Modelo predictivo para la resistencia a la explosion con teoria de elasticidad y
teoria de falla para polimeros

Como se ha mencionado en la Seccion 2.2. el estado de esfuerzos que se determiné por
medio de la teoria de elasticidad (Ec. 2.21a-c) se puede utilizar en teorias de fallas para
predecir bajo qué estado de esfuerzos el material en estudio presentara una deformacion
permanente. En materiales poliméricos se puede utilizar la teoria de falla de von Mises

modificado coénico, el cual utiliza los esfuerzos de cedencia en tension (o) ) y en
compresion (oy ) del material de estudio obtenidos a partir de pruebas de tension y

compresion uniaxial para cuantificar la falla de éste; la teoria de falla para polimeros se

expresa de la siguiente manera [84]:

oy, = % (m—l)(€)+(m+1)\/%[)(+ Y+ o] (2.25)
donde:
§=o01+ 02+ 03 (2.25a)
x = (01— 0,)° (2.25b)
Y = (01— 03)° (2.25c)
w = (0, — 03)? (2.25d)
ay (2.25€)

donde m cuantifica el comportamiento en compresion y tension uniaxial del material de
estudio. Por otra parte, la Ec. (2.25) esta en funcion de los esfuerzos principales, y para
el caso de cilindros sometidos a presiones especificas con extremos fijos éstos
corresponden a los esfuerzos normales, es decir los esfuerzos principales og;, g, y g5 los
cuales corresponden a gy, 0, Y 0,, 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 r = r; y P,_ PP se obtiene:
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pp __ 2may (5 — 1) (2.26)
' 3r7(m—1) + V3r2(m+ 1)

La Ec. (2.26) predice la resistencia a la explosién (P ) para un injerto vascular sometido
a condiciones especificas de presion (P, = 0y P; # 0), la cual esta basada en la teoria
de falla de von Mises modificado conico y la teoria de elasticidad. Es importante sefialar,
que la Ec. (2.26) unicamente contempla el comportamiento elastico del material; por lo
tanto, un enfoque predictivo que contemple el comportamiento elastico y plastico del
mismo cuando es sometido a una presion interna hasta la falla (ruptura del injerto) puede

ser de gran interés.

2.5. Modelo predictivo de la resistencia a la explosion con un enfoque elasto-
plastico

Previamente se reporté el comportamiento mecanico de injertos vasculares poliméricos
sometidos a presion interna con extremos fijos y tratados como cilindros elasticos. En
esta seccion se describe el comportamiento elasto-plastico de un cilindro sometido a P..
Para este caso de estudio se considera un cilindro con los extremos cerrados y de radio
interno (r;), radio externo (r,), un radio en la interfaz elasto-plastica (r.,). Por otra parte,

entrer, <r < r,es considerado un comportamiento elastico mientras queenr; <r <

7, Se considera un comportamiento plastico [84], como se muestra en la Figura 2.5.

AV

Figura 2.5 Esquema de un cilindro elasto-plastico sometido a P..
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2.5.1. Analisis elastico

Para el caso de la zona elastica (7, <r < 1,) los esfuerzos radiales ( g, ),
circunferenciales (oy) y longitudinales (o,) son los mismos que se expresaron a través de
las Ec. (2.21a-c). Sin embargo, debido a la interfaz r, las condiciones de frontera son

[85]:
(2.27a)

o, (1. )=-P,

o,.(r,) = -0 (2.27b)
donde P, es la presion en la interfaz r, . Sustituyendo las condiciones de frontera en las

Ec. (2.21a-c) se obtiene:

I 7"ez roz
0, = m(l — T'_2 (2288)
17 rez roz
Pe rez
5, = 2.28¢
2 —r} ( )

De igual cuenta, los esfuerzos principales o,, g, y o3 corresponden a oy, 0, Yy 0,,
respectivamente. Por lo tanto, sustituyendo (2.28a-c) en la ecuacion de von Mises

modificado conico y sustituyendo P, = P, yr = r, se obtiene:

2moy, (rf —14)

3r2 (m—1) +V/3r2(m+ 1) (2.29)

Pe

La Ec. (2.29) representa la presion en la interfaz r, de cilindro elasto-plastico y dicha

ecuacion se encuentra en funcion de sus propiedades elasticas y geométricas. Por otra

parte, sustituyendo la Ec. (2.29) en las ecuaciones (2.28a-c) se obtiene [84]:

2moy, 1} <1 7”02)
0. =
"7 3p2 (m—1) +V3r2(m+ 1) = (2.30a)

35



or = 2mo}, 1} (1 s ﬁ)
O 32 (m—1) +V3r2(m+ 1) r2 (2.308Db)

2maoy, 1}
3r2(m—1) +V/312(m + 1) (2.30c¢)

g, =

Las Ec. (2.30a-c) representan los esfuerzos normales en la zonar, <r < r,, es decir,

en la zona elastica de un cilindro elasto-plastico sometido a P.. Estas ecuaciones se

encuentran en funcion de las propiedades elasticas del material (g}, ), la geometria del
cilindro (r; y r,) y la interfaz 7, .
2.5.2. Analisis plastico

Para el caso de la zona plastica (r; < r < 1, ), las deformaciones plasticas axiales (¢,)
son despreciados cuando se aplica una P; en un cilindro con extremos fijos o cerrados,

por lo tanto, o, se puede expresar como [85]:
1
0= 3 (0, + 0p) (2.31)

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

sometido a P; esta dada por:

d
r d"’ =0y — O, (2.32)

r

Sustituyendo la Ec. (2.32) en la Ec. (2.25) para encontrar gy — o,, se obtiene:

t .2
4moy 15

3r2 (m— 1) +V3r2(m + 1)

(2.33)

Og — 0 =

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

obtenemos:
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d,
fdar =0y — arf7 (2.34a)

t 2
4moy 15

o, = Lr+c 2.35b
3r2 (m—1) +V3r2(m+ 1) ( )

donde C es una constante de integracion, la cual se determina con la siguiente condicién
de frontera:
o, (7, ) = —P, (2.36)

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

2moy, 170 T,
C=-pP, — (2.37a)
3r2 (m—1) +V3r2(m + 1)

Sustituyendo la Ec. (2.29) en la Ec. (2.37a) y ordenando, obtenemos
2mo},
C=— y 2 —1r2)+2r2h T, 2.37b
3r2 (m—1) +V3r2(m+ 1) [0z =7&) Ry ( )

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

e ( ) ( ) ] ¢ ( . a)

2moy, I
312 (m— 1) +V3r2(m + 1)

0z

221 —+7; l (2.38c¢)

Las ecuaciones (2.38a-c) representan los esfuerzos normales en la zona plastica (r; <
r < 1, ) de un cilindro elasto-plastico sometido a P.. Por otra parte, para obtener una
expresion para P; de un cilindro elasto-plastico es necesaria la siguiente condicion de

frontera;
or(n) = =P (2.39)
Aplicando las Ec. (2.39) en la Ec. (2.38a) se obtiene:
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—2moy, 7
P, = 212 — — 12 + 12 (2.40)
3(m — 1)1r2 +v3(m+ 1)r2 T

Por otra parte, la P’ que puede soporta las paredes de un cilindro considerado como

plastico se obtiene cuando P, P’ yr, = 7,, lo que conduce a;

—4mo, T
h — (2.41)
3(m—1D+ V3(m+1) T

PP
La Ec. (2.41) representa la resistencia a la explosion de un cilindro basada en una teoria
elasto-plastica y teoria de falla de von Mises modificado coénico, la cual se encuentra en
funcion de las propiedades elasticas del material de estudio como el esfuerzo de cedencia
en tensién y compresién, el comportamiento mecanico (definido como m) y la geometria
del cilindro. Es importante sefalar que la Ec. (2.41) se obtuvo considerando que la falla
del cilindro se produce cuando la interfaz en el cilindro elasto-plastico no existe (r, =
7, s decir, no existe la zona elastica); sin embargo, esta consideracion no
necesariamente se debe de cumplir para que se presente la falla del cilindro elasto-
plastico, es decir, la falla del cilindro elasto-plastico se puede presentar cuando r, # 7.
Para este caso, es necesario determinar la ubicacion geométrica de r, y sustituir dicha
posicidon geométrica en la Ec. (2.40) para obtener una nueva expresion de la resistencia
a la explosion. 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

explosion de un cilindro polimérico, asi como de su complianza circunferencial.
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Tabla 2.1 Expresiones analiticas para predecir la resistencia a la explosion y la complianza
circunferencial para cilindros establecidas en este trabajo.

Propiedad mecanica

Modelo predictivo

Ecuacion

Resistencia a la explosién
(P )

Basado en la tensién
circunferencial de una

probeta de anillo

(2.3)

Modelo basado en la

teoria de elasticidad y

teoria de falla de von
Mises modificado

conico

(2.26)

Modelo basado en una
teoria elasto-plastica y
teoria de falla de von
Mises modificado

conico

(2.41)

Complianza circunferencial

©)

Modelo basado en la

teoria de elasticidad

(2.24)

39



CAPITULO 3 Materiales y Metodologia

3.1. Materiales y fabricacion de probetas

3.1.1. Peliculas delgadas

El material referencia utilizado en todas las pruebas fue un poli(éter) uretano alifatico
termoplastico denominado comercialmente como Tecoflex SG 80A (Compania Lubrizol,
Ohio, USA). Las peliculas obtenidas a partir de este polimero sintético se obtuvieron
mediante la evaporacion de disolvente. Brevemente, el Tecoflex® SG 80A se disolvié en
tetrahidrofurano (Compainiia J.T. Baker, New Jersey, USA) mediante agitacion magnética
durante 2h posteriormente la solucion se vertio en un molde de Teflon (120 mm x 120
mm) y finalmente, se dejo 2 dias para la evaporacion del disolvente. Dicho procedimiento
permitié obtener peliculas con un espesor ~ 0.1 mm que fueron utilizadas para elaborar
probetas para tension y compresion uniaxial y tubos (injertos vasculares), las cuales

fueron almacenadas en un desecador hasta ser ensayados.

3.1.2. Injertos vasculares de diametro pequefo

Injertos vasculares de diametro pequefo se obtuvieron enrollando una pelicula de
Tecoflex® SG 80A alrededor de un soporte de Teflon 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 (r;) de 2.75 + 0.09 mm y radio exterior (r,) 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 explosion y los de 10

mm de largo para la prueba de tension circunferencial.

1cm 5 mm

Figura 3.1 Injerto vascular de didametro pequefio elaborado de Tecoflex SG 80A.
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3.2. Ensayos mecanicos en peliculas poliméricas

Como se menciond en la seccion anterior (3.1.2) los injertos vasculares se fabricaron a
partir de una pelicula 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 mecanicas en ambas geometrias, es decir, en forma de pelicula y en cilindro
(injerto). Por este motivo, se realizaron ensayos mecanicos en peliculas e injertos de
Tecoflex SG 80A. A continuacién, se describen las caracterizaciones mecanicas para

probetas de peliculas de Tecoflex SG 80A.

3.2.1 Ensayo de tensién uniaxial a diferentes velocidades

Debido a que se sabe que el Tecoflex SG 80A es un elastomero, se llevé a cabo el ensayo
de tension uniaxial a diferentes velocidades de cabezal para determinar el efecto de la
velocidad de deformacién sobre su comportamiento mecanico. Por lo tanto, las probetas
se ensayaron a diferentes velocidades de deformacion, siendo estas: 25 mm/min, 50
mm/min, 75 mm/min y 100 mm/min. El médulo elastico (E) y la deformacion maxima a la
ruptura (g,, ) se determiné para cada velocidad de cabezal. Dicho ensayo mecanico se
realizé en una maquina universal Shimadzu AGS-X (Kyoto, Japon), con celda de carga

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

3.2.2 Ensayo de compresién uniaxial

La prueba de compresion uniaxial fue llevada a cabo para poder obtener el esfuerzo de
cedencia en compresion del Tecoflex SG 80A. Por lo tanto, se elaboraron peliculas con
un espesor de 1 mm las cuales se obtuvieron mediante la técnica de evaporacion de
disolvente, dichas peliculas fueron cortadas en discos con la ayuda de un sacabocado
posteriormente fueron humedecidas en tetrahidrofurano y apiladas aplicando una fuerza
de compresion (~ 30 Pa) por 24 h como recomienda la norma ASTM D395. El
procedimiento anterior permitié obtener probetas de 10 mm de largo y 13 mm de diametro

como se representa en la Figura 3.2.
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¥

1 mm
—

Figura 3.2 Probeta de la prueba de compresiéon uniaxial y probeta utilizada.

La prueba de compresion uniaxial se realizé en una maquina universal AGS-X Shimadzu
(Kyoto, Japdn) con una celda de carga de 1 kN con una resolucion de 0.01 N y una
velocidad de cabezal de 50 mm/min. Dado que unicamente es de interés el gy la prueba
de compresion uniaxial se detuvo a una deformacion de 60 %. EI nUmero de réplicas para

esta prueba fue de 5.

3.2.3. Ensayo de tensién uniaxial

De acuerdo con las ecuaciones (2.24, 2.26 y 2.41) para predecir C y PP las propiedades
elasticas en tension uniaxial del Tecoflex SG 80A como E, g, y v son requeridas. Por lo
tanto, el ensayo de tension uniaxial se llevo a cabo en probetas de pelicula de 80 mm de
largo con 10 mm en la seccion paralela, (ver Figura 3.3). El método utilizado para
determinar las propiedades elasticas del material de referencia se basé en un método de
no contacto conocido como correlacion de imagenes digitales (DIC, por sus siglas en
inglés). Para ello, se utilizé un equipo ARAMIS 5M GOM (Braunschweig, Alemania) para
determinar la deformacion unitaria de las peliculas de Tecoflex SG 80A. Las probetas
fueron preparadas superficialmente con pintura vegetal hasta conseguir un patrén
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 camaras de 20 cm, una distancia entre las
camaras y el volumen de control de 215 mm, empleando 3 fotogramas por segundo con

una resolucion 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 tensién uniaxial donde x
representan el eje transversal y la y el eje longitudinal. El area de interés para determinar
las propiedades elasticas del Tecoflex SG 80 A fue marcada en verde. El mdédulo elastico
(E) se calculo como la pendiente de la curva de la grafica esfuerzo axial (o, ) vs.

deformacion unitaria axial (e,) en la zona de deformacion comprendida entre 0 < ¢, <

10 %.

Figura 3.3 Probeta entre mordazas para tensién uniaxial con un patrén aleatorio.

Por otra parte, la relacion de Poisson (v) se determindé como la pendiente lineal de la
curva de la grafica deformacion unitaria transversal (—¢,) vs. deformacién unitaria axial
(&y). Por otra parte, dada la no linealidad del Tecoflex SG 80A la determinacion precisa
del esfuerzo de cedencia a tension (o5 ) fue obtenida por medio de pruebas de carga y
descarga a porcentajes predeterminados de deformacion. Las pruebas de carga y
descarga fueron controlados a través de los desplazamientos del cabezal de la maquina
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 aqui) se determind que el ayt se
encuentra entre ¢, =30 % y 50 %, por lo tanto, experimentos en tension uniaxial con
incrementos mas finos de ¢, se llevaron a cabo (s, =36.2 %, 41.5 % y 47.8 %, medidos

con la técnica de DIC). Tres replicas fueron realizas para la obtencion de valores finos de
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&y, para lo cual se utilizé una maquina 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 explosion en pelicula

El ensayo de resistencia a la explosion en pelicula tiene el objetivo de determinar la fuerza
maxima con la que se puede perforar una pelicula sintética [33]. El esquema de este
ensayo se presenta en la Figura 3.4. Para este ensayo utilizé una maquina universal
AGS-X Shimadzu con una celda de carga de 1 kN con una resolucion de 0.01 N y una

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

‘F

Indentador

Pelicula

Figura 3.4 Esquema de la resistencia a la explosion en pelicula de Tecoflex SG 80A.

3.2.5. Ensayo de nanoindentacion

La nanoindentacion es un método para determinar las propiedades mecanicas de
peliculas delgadas. A lo largo de toda la prueba de nanoindentacién, 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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Fuerza (F)

Desplazamiento (h)

Figura 3.5 Esquema de una grafica de nanoidentacioén.

La pendiente de la curva de descarga se ha utilizado comunmente para calcular el médulo
elastico y el método mas utilizado para determinar dicha propiedad elastica es el de
Doerner-Nix y Oliver-Pharr [87]. El modulo elastico del material se obtiene de la curva de
descarga usando la siguiente ecuacién [88].
\/A_p

Donde E.es el mddulo elastico reducido que es una combinacion del médulo del material

(3.1)

y del indentador, 4, es el area de contacto proyectada y S la pendiente de la curva de
descarga en el punto mas alto (4.4x). Para poder separar el médulo del indentador del
material se utiliza el método propuesto por Oliver-Pharr [88].

1— v?
11— (3:2)
E, E;

Donde E y v son el mddulo elastico y relacion de Poisson del material respectivamente,

B =

E: y vi el modulo elastico y relacion de Poisson del indentador. El indentador Berkovich

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

/
AN

N\

NN

Figura 3.6 Geometria de la punta Berkovich.

El area proyectada como una funcién de la profundidad de contacto (%.) se describe como
[89]:
Ay = Coh? + Cih + CohY* + Cshy* e +Cghl/* (3.3)

El coeficiente principal Cy describe un indentador Berkovich perfecto y los demas
coeficientes describen el desviamiento de la punta debido al desgaste y se determinan
durante la calibracion en silice fundida. Para el caso de un indentador Berkovich perfecto
el coeficiente Cyp=24.5y los otros coeficientes son despreciables [87]. La profundidad de
contacto no es igual a la maxima profundidad de contacto /.. del indentador. De acuerdo
a los métodos de Doerner-Nix y Oliver-Pharr, hc puede obtenerse de la siguiente manera
[87], [89]:

he = hy —e(hm — hy) (3.4)

hy = hyn - (PmT) (35)

donde P..c €s la maxima carga, h: es la interseccion de la pendiente de la curva de
descarga que intersecta al eje X, ¢ es el factor de correccion 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 correccion Sneddon se
encuentra en 0.72 y 0.78. Con esto en mente, se realizé la prueba de nanoindentacion
en 8 diferentes areas en la superficie de la pelicula de Tecoflex SG-80A, la velocidad de
carga y descarga fue de 15 nN/min con una pausa de 10 s. Se utilizd6 un equipo
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nanoindentador TTX-NHT, CSM Instruments (Peseux, Suiza) con una punta Berkovich
de diamante. Para determinar el mdédulo elastico del Tecoflex SG-80A se utilizé el modelo
de Oliver-Pharr Ec. (3.2), cuya relacion de Poisson es de 0.44; E, se determind por medio
de la Ec. (3.1), S es la pendiente de la curva de descarga en el punto mas alto de la curva,
el area proyecta se establecié como una punta sin imperfecciones, por lo tanto, C, = 24.5,
Ei=1140 GPayv; =0.07y £¢=0.75 [86-87].

3.3. Ensayos mecanicos en arterias naturales

En las secciones siguientes se describen las pruebas mecanicas que se realizaron en
tejidos naturales. Estos ensayos tienen la finalidad de comparar el comportamiento

mecanico entre materiales sintéticos y de origen natural.

3.3.1. Ensayo de tension circunferencial

Con la finalidad de conocer el comportamiento mecanico de arterias naturales se realizé
la prueba de tension circunferencial sobre tres modelos animales de acuerdo con la
norma ISO 7198 [33]. La muestra biolégica que se utilizd 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 Autonoma de Yucatan
y se almacenaron en cloruro de sodio al 0.9 % y en refrigeracion a 2 °C hasta el dia de
su caracterizacidn mecanica. Brevemente, se cortaron secciones de arteria de 10 mm de
largo en forma de anillo y con la ayuda de dos ganchos metalicos se realizé la prueba de
tensidn circunferencial como se muestra mas adelante en la Figura 3.9. Se determin? la
maxima fuerza (F..x) a partir de la grafica fuerza (F) vs. desplazamiento de cabezal (6)
como el punto mas alto de la curva. Por lo tanto, se utiliz6 una maquina universal AGS-X
Shimadzu (Kyoto, Japon) con una celda de carga de 1 kN con una resolucién de 0.01 N
y una velocidad de cabezal de 50 mm/min. El numero de réplicas por cada modelo animal
fue de 10. Adicionalmente, se realiz6 unicamente en arterias de cerdo un corte histologico
para observar la estructura bioldgica antes y después de ser sometidas a tension

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

La prueba de resistencia a la explosion (P ) se realizo 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 Autbnoma de Yucatan y fueron almacenas en
refrigeracion a 2 °C hasta el dia de su caracterizacion; para este caso se utilizé un globo
cilindrico de latex en el interior de la arteria abdominal debido a que presenta varias

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

. - Globo cilindrico de latex .
Aire comprimido Tapon

Arteria abdominal de cerdo

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

La muestra natural se presurizd a una razéon de 1 psi/s y los desplazamientos radiales se
obtuvieron mediante un micrometro 6ptico con una resolucion de 1m (ODC 2500, Micro-
Epsilon, Carolina del Norte, USA); el montaje de la muestra biolégica se muestra en la
Figura 3.8. La P se determin6 como el punto mas alto de la curva presion interna (P;)

vs. deformacion circunferencial (&g ).
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Figura 3.8 Dispositivo y montaje de la prueba de resistencia a la explosién de una arteria abdominal
de cerdo.

3.4 Ensayos mecanicos en cilindros poliméricos (injertos)

En las secciones siguientes se describen los diferentes ensayos mecanicos que se
realizaron en probetas en forma cilindrica (injertos) del Tecoflex SG 80A. Los resultados
obtenidos de estos ensayos mecanicos se utilizaron para estimar la resistencia a la

explosion como previamente fue establecido

3.4.1. Ensayo de tension circunferencial

La prueba de tensidon circunferencial fue realizada para predecir mediante el método
indirecto la resistencia a la explosion de anillo de acuerdo con la norma internacional ISO
7198 [33]. Por lo tanto, la fuerza en tension circunferencial (F.) y el desplazamiento en
esta direccion (&) fueron registradas y la fuerza maxima circunferencial (F."*) fue
utilizada en la Ec. (2.3) como una forma indirecta para estimar la resistencia a la
explosion; de igual manera se determind el desplazamiento maximo circunferencial
(o). Por lo tanto, probetas de r; = 2.75 mm, r, = 3.43 mm y 10 mm de longitud (L)
fueron cargadas en direccion circunferencial con la ayuda de dos ganchos metalicos

como se muestra en la Figura 3.9, y llevadas hasta la falla. Adicionalmente, la norma ISO

49



7198 estable que una métrica para determinar la resistencia a la tension circunferencial
se define como [33]:

Em (3.6)
2L,

La resistencia a la tension 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 tension circunferencial fue llevada a cabo en una
maquina universal AGS-X Shimadzu (Kyoto, Japdn) utilizando una celda de carga de 1
KN con una resolucion de 0.01 N y una velocidad de cabezal de 50 mm/min. El nUmero

de réplicas para esta prueba fue de 10.

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

3.4.2. Ensayo de tension longitudinal

Para obtener las propiedades estructurales del Tecoflex SG 80A como son la fuerza
maxima longitudinal (F;"*) y el desplazamiento maximo longitudinal (&;"*) se realizé el
ensayo de tension longitudinal en 10 probetas tubulares con una longitud (Z.) de 50 mm,
r; = 2.75 mm, r, = 3.43 mm y posteriormente fueron cargados en direccidon axial (F)
(longitudinal), donde los desplazamientos en esta direccion son §;. El punto mas alto de
la curva F vs. §;se consideré como F;"*. La prueba de tension longitudinal fue llevada
a cabo en una maquina universal AGS-X Shimadzu (Kyoto, Japén) utilizando una celda

de carga de 1 kN con una resolucion 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 explosion

La prueba de la resistencia a la explosion (PP ) permite determinar de manera directa la
maxima presion que soporta un injerto vascular justo en el momento de la falla, asi como
su complianza circunferencial. Por lo tanto, se utilizaron probetas tubulares de Tecoflex
SG 80A de 80 mm de largo, con r; = 2.75 mm, r, = 3.43 mm. Las probetas tubulares se
presurizaron a una razon de 1 psi/s y los desplazamientos radiales se obtuvieron
mediante un micrometro 6ptico con una resolucion de 1m (ODC 2500, Micro-Epsilon,
Carolina del Norte, USA). Dichas condiciones en las que se realizd la prueba de
resistencia a la explosién se determinaron en base a pruebas preliminares (que no se
muestran aqui), el montaje experimental se muestra en la Figura 3.10. La PP se
determin6 como el punto maximo de la curva de la grafica presion interna (P;) vs.
deformacion circunferencial (g4 ), mientras que C se determin6 como el inverso de la
pendiente de la grafica P; vs. gy para el intervalo 0.10% < g < 0.20%. Para incrementar

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

Suporte para el micrémetro

Micréometro

Extremo fijo
o

Aire comprimido /‘ ,}

& o F 4

Probeta tubular
Micrémetro

Figura 3.10 Dispositivo y montaje para la prueba de resistencia a la explosion.
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CAPITULO 4 Resultados y Discusiones

4.1. Peliculas poliméricas

4.1.1. Tension uniaxial a diferentes velocidades

Las curvas representativas de cada velocidad de desplazamiento del cabezal en la
prueba de tension uniaxial se presentan en la Figura 4.1. Como se puede observar a 25
mm/min, 50 mm/min y 100 mm/min la deformacién 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. deformacion tiene un comportamiento no lineal,
inserto Figura 4.1. En la Tabla 4.1 se presenta el valor del modulo elastico determinado
entre 0 < ¢, < 10% y la deformacion maxima para cada una de las velocidades del

desplazamiento del cabezal.

HBr——r——TT T T T T
0.75 v .
20_50.50- i
| o 0.25}
© 15} o0.00 -
o
=
b
10 | —25 mm/min T
— 50 mm/min
75 mm/min
— 100 mm/min 4

0 " "
0 250 500 750 1000 1250 1500 1750 2000 2250
e (%)

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

desplazamiento.

Velocidad de cabezal E Em
(mm/min) (MPa) (%)
25 212+0.28 | 2247 £ 120
50 214 +£0.16 | 2088 + 106
75 210+ 0.25 | 1570 £ 262
100 216 +£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 médulo elastico no vario significante. Por lo tanto, se puede
sugerir que no existe cambios en las propiedades elasticas del material referencia con la
velocidad del desplazamiento del cabezal de la maquina universal. A pesar de estos
resultados es importante sefialar que el esfuerzo de cedencia en tensidén uniaxial resulta
imposible determinar debido a la no linealidad que presenta el Tecoflex SG 80A en

tensiéon uniaxial.

4.1.2. Compresion uniaxial

Una curva representativa del comportamiento mecanico del Tecoflex SG 80A sometido a
compresion uniaxial se muestra en la Figura 4.2 (en el inserto se muestra el esquema del
ensayo de compresion). Inicialmente, la curva presenta una alta linealidad a baja
deformacion unitaria (e, < 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
rigido y flexible del Tecoflex 80A. EI comportamiento mecanico en compresion 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 compresion
(oy ) se utiliz6 el método de extrapolacion regresiva para poder obtener de manera
inequivoca oy [85], [91]. Este método esta basado en la interseccion de dos lineas rectas

que son el resultado de extrapolar la zona lineal y la zona plastica como se muestra en
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la Figura 4.2. De esta manera se determind que el esfuerzo de cedencia en compresion

corresponde a g, =2.77 £ 0.20 MPa.

o (MPa)

0 2 1 2 1 M | M | 2 | 2 1

0 10 20 30 40 50 60
g, (%)

Figura 4.2 Curva representativa del ensayo de compresion uniaxial mostrando el método de
extrapolacion regresiva para determinar o¢,.

4.1.3. Carga y descarga en tensioén uniaxial

La prueba de carga vs. descarga fue llevada a cabo para obtener el esfuerzo de cedencia

a tension (o ). Por lo tanto, curvas representativas del esfuerzo uniaxial (g,) vs.

deformacion unitaria axial (e, ) obtenidas por DIC se presentan en la Figura 4.3. El area
rectangular a un costado de dichas graficas corresponde al area marcada en color verde
de la Figura 4.3 la cual representa el area de analisis por medio del DIC para determinar
&,. El primer rectangulo representa el mapa de deformacion uniaxial de un estado sin
deformacion (sin ningun tipo de esfuerzo), el segundo rectangulo representa el mapa de
la maxima deformacion unitaria axial alcanzada (dicho valor se encuentra en la parte
superior de dicho rectangulo), mientras que el tercer rectangulo representa a un estado
sin deformacion (ningun esfuerzo aplicado) después de aplicar la maxima deformacion
unitaria axial. El estado inicial (primer rectangulo) corresponde a un solo color debido a

que corresponde a un estado de esfuerzo despreciable, es decir, g, =0y ¢, = 0. Dado
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que la deformacién unitaria axial es uniforme dentro del area de analisis (area verde,
Figura 4.3) la variacion de color para el segundo rectangulo (rectangulo de en medio) es
menor, con una marcada excepcion para el ultimo caso (&, = 47.8%) donde gradientes
de deformacién son visibles debido a una alta deformacion (plastica) 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 elastica ya que tanto el g,,
y la &, retornan a las condiciones iniciales de la prueba. En el caso de la Figura 4.3 (b) el
mismo comportamiento mecanico ocurre a &, = 41.5 % (donde pequenas deformaciones
permanentes ocurren después de la descarga, casi inapreciables). Para valores mayores
de &, =41.5 % el Tecoflex SG 80A tiene una deformacién permanente como se indica en
el mapa de deformacion de la Figura 4.3 (c). Esto indica que la probeta de Tecoflex SG

80A ha alcanzado una deformacion permanente, por lo tanto, el material fluye a ¢, = 41.5
+ 1.35% (para tres réplicas) correspondiente a ayt = 1.35 £ 0.06 MPa. Este valor de la

cedencia a tension uniaxial se utilizo6 posteriormente para predecir la resistencia a la
explosion de las probetas elaboradas en la seccion 3.1.2 a través de las ecuaciones

(2.26) y (2.41). Por otra parte, ya que se cuenta con o5 = 2.77 MPay g, =1.35 MPa,

es posible determinar la relacion del comportamiento mecanico en compresion y tension,
es decir, m = 2.05 esta relacion también se utilizé en las ecuaciones (2.26) y (2.41). Como

se puede apreciar el o, es 2 veces mayor que of, . Este comportamiento es debido a

que ocurren diferentes mecanismos de alineacion en las cadenas del polimero
termoplastico bajo fuerzas de compresién y tension. En tensién uniaxial ocurre un
mecanismo de alineacion directa de las cadenas debido a la torsién y flexion de los
enlaces covalentes requiriendo una moderada energia. Sin embargo, en compresion
uniaxial el mecanismo de alineacién es indirecto debido a que las cadenas se aproximan
unas con otras, por lo tanto, el desorden de las cadenas se incrementa y una energia
mayor es requerida para alcanzar la alineacion de las cadenas en compresion uniaxial y
producir que el material fluya [92]. Actualmente, existe una escasa informacion acerca
del valor de m para polimeros, sin embargo, para polimeros termoplasticos se ha

reportado que dicho valor se encuentraen 1 <m < 2[92].
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Figura 4.3 Curvas oy vs. gy obtenidas de la prueba de carga — descarga en tensién uniaxial (izquierda)
y mapa de deformacién obtenidos con DIC (izquierda); (a) ey = 36.2%; (b) &y = 41.5%; (c) ey = 47.8%.
El punto A = estado inicial (sin esfuerzo aplicado), en el punto B = maxima fuerza aplicada, en el
punto C = segundo estado de esfuerzos (sin esfuerzo aplicado) después del ciclo de carga y
descarga.
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Por otra parte, la relacion de Poisson y el médulo elastico fueron obtenidos a partir de la
curva de carga la Figura 4.3 (b) ya que dicha curva se encuentra dentro de la zona
elastica. El médulo elastico (E) 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 E =4.63 + 0.25 MPa. Mientras que la relacion de Poisson (v) fue obtenida

como la pendiente de ¢, vs. —&,, para un total de 3 réplicas, produciendo un valor de v =

0.44 + 0.01, ver Figura 4.2.
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Figura 4.4 Curva de la relacion de Poisson obtenido por medio de DIC en la prueba de tension
uniaxial.

4.1.4 Resistencia a la explosion en pelicula

Una curva representativa del ensayo de resistencia a la explosion se presenta en la
Figura 4.5. Siendo la maxima fuerza (F..) de perforacidon (resistencia a la explosion de
pelicula) de 25.46 + 5.60 N. Dicho resultado es considerado como la resistencia a la
explosion del injerto vascular; sin embargo, es una propiedad estructural. Adicionalmente,
en el inserto de la Figura 4.5 se observa que a pequefias 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 penetracion de pelicula de Tecoflex SG 80A.

4.1.2. Nanoindentacion

Las graficas de nanoindentacion fuerza (F) vs. desplazamiento (&) se muestra en la

Figura 4.6 y en la Tabla 4.2 se presentan los parametros para determinar médulo elastico

con la Ec. (3.2) del Tecoflex SG 80A.

Prueba 1
Prueba 2
Prueba 3
3} =—Prueba4
Prueba 5
Prueba 6
Prueba 7
Prueba 8

F (mN)

Figura 4.6 Curvas de carga y descarga de nanoindentacién del Tecoflex SG 80A.
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Tabla 4.2 Parametros y moédulo elastico por nanoindentacion del Tecoflex SG 80A.
Fnax S Ap E; E Dureza

(mN) (mN/nm) (mm?) (MPa) (MPa) (vickers)

4.86 +£0.20 | 0.001 £9.16 x 10° | 4553871895 | 13.7 £ 2.03 | 11.5+1.06 | 0.143 + 0.021

4.2. Arterias naturales

4.2.1. Tension 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 tension 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 estimulo aplicado y si la carga
continua incrementandose el colageno responde a dicho incremento de estimulo externo
(ver Figura 1.2). Por otra parte, la muestra de bovino exhibi una F,, =48.8+13.5N, la
decerdouna F,, =504+7.98 NyladeborregounaF, =36.2+6.97 N, lavariacion
de E,, para los tres modelos animales puede ser explicado a su diferentes contenidos
de elastina y colageno. Adicionalmente, en la Figura 4.7 se puede observar la forma J
que es caracteristica de tejidos naturales debido a su contenido de elastina y colageno,
(comparar con Figura 1.4), y ha sido ampliamente reportado [4]. Cabe senalar que el
injerto vascular ideal deberia tener un comportamiento mecanico (Figura 4.7) similar a
las arterias naturales, por lo tanto, el disefio de injertos vasculares deberia considerar la
forma J de la prueba de tensioén circunferencial para mejor la compatibilidad mecanica
entre el injerto sintético y la arteria natural. En la Figura 4.8 se observa una alta alineacién

fibrilar después de la deformacion (bandas violetas en 4.8b).
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Figura 4.7 Comportamiento mecanico de arterias naturales en tension circunferencial.
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Figura 4.8 Cortes histologicos de una arteria posterior descendente de cerdo sometida a tensién
circunferencial; (a) antes, (b) después.
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4.2.2. Resistencia a la explosién y complianza circunferencial

En la Figura 4.9 se presenta la curva de presion interna (P;) vs. deformacion
circunferencial (g9) de una arteria abdominal de cerdo con un globo en su interior. La
curva en color negro corresponde a la arteria abdominal mas el globo en su interior y la

curva en color azul corresponde unicamente al globo.

25

15

Pi (psi)

Sistema equivalente
101 Globo

00 05 10 15 20 25 3.0 35 4.0
&0

Figura 4.9 Comportamiento mecanico de la arteria abdominal de cerdo bajo la prueba de resistencia
a la explosion.

Por lo tanto, para determinar la complianza circunferencial unicamente de la arteria
abdominal de cerdo se consideré al sistema equivalente (arteria abdominal/globo) como
un problema de resortes en serie, es decir, que tienen deformaciones diferentes, esto se
puede expresar como:

&+ gf * & (4.1)
donde ¢/ es la deformacion circunferencial de la arteria abdominal, ef la deformacion
circunferencial del globo y g la deformacién 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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851 + geB = gg (42)
Por otra parte, para resortes en serie, la carga que soporta cada resorte es igual, por otro

lado, la complianza circunferencial se define como C = ;—" , tenemos que:
1A

Ci+Cz = C, (4.3)
donde C, es la complianza de la arteria abdominal de cerdo, Cz complianza
circunferencial del balén y €, complianza circunferencial del sistema equivalente. Por lo
tanto, se puede obtener una expresion para determinar C, que se expresa como:

Cy= C,— Cy 4.4)
Con base en lo anterior la complianza circunferencial del sistema equivalente se
determiné en el intervalo de deformaciéon de 0y 0.10% igual a C = 21.6 %/100 mmHg1,
y la complianza circunferencial del globo es de 16.5 %/100mmHg". 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-'. Finalmente, la P% corresponde al pico mas alto

de la curva del sistema equivalente igual a 21.7 psi.

4.3. Injertos tubulares poliméricos

4.3.1. Tensién circunferencial y longitudinal

Para el caso del resultado del ensayo de tension longitudinal se presenta una curva
representativa de la grafica fuerza (F;) vs. desplazamiento (o) 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 continua aplicando F; el comportamiento no lineal se incrementa hasta alcanzar su
maximo valor. En el caso del ensayo en tension circunferencial se presenta una curva
representativa de la grafica fuerza (F¢) vs. desplazamiento (oc), Figura 4.10 (b), como se
observa cuando & < 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 mecanico es debido al segmento flexible y rigido
del Tecoflex SG 80A. Desde un punto de vista mecanico, los segmentos flexibles
permanecen libres y tienden a alinearse paralelamente con la fuerza aplicada

presentando una alta no linealidad, mientras que los segmentos rigidos actuan como
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refuerzos fisicos ya que mejoran la resistencia mecanica del material a altos esfuerzos.

Por lo tanto, se espera que la deformacion plastica maxima se alcance cuando se rompen

los segmentos flexibles y rigidos del Tecoflex SG 80A. Sin embargo, dependiente de la

geometria de la probeta (tubo y anillo) y el tipo de ensayo mecanico (tension longitudinal

y circunferencial) se obtienen diferentes curvas de su comportamiento mecanico. 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.
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Figura 4.10 Comportamiento mecanico representativo de tubos y anillos de Tecoflex SG 80A (a)

anillo en tensién circunferencial; (b) tubo en tensién longitudinal.
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Tabla 4.3 Propiedades mecanicas de injertos vasculares elaborados de Tecoflex SG 80A.*

Injerto tubular Injerto tubular
(Circunferencial) (Longitudinal)
Material
FJ"*>*/2L ¢ O Fymex oL
(N/mm) (mm) (N) (mm)

Tecoflex SG80A | 14.0+1.77 | 725+3.61 | 116.2+11.4 | 282+ 20.0

* De acuerdo con la norma internacional 1ISO 7198

4.3.2. Resistencia a la explosiéon y complianza circunferencial

Una curva representativa de la presién interna (P;) como funcion de la deformacion
circunferencial (gg9) obtenida durante la prueba de resistencia a la explosion se presenta

en la Figura 4.11 (a).
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Figura 4.11 Comportamiento mecanico del Tecoflex SG 80A durante la prueba de resistencia a la
explosién. (a) Curva P: vs &, (b) Zona de falla (inserto Figura 4.11 b) con delaminacién entre capas.
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En la Figura 4.11 (a) se observa un comportamiento lineal para P; < 20 psi, mientras que
para presiones mayores se presenta un comportamiento no lineal. La maxima presion
interna ocurre a PP =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 delaminacion de la zona de falla mediante microscopia electronica
de barrido causada por a P? . El modo de falla (delaminacion) indica la presencia de
esfuerzos cortantes entre capas debido al método de elaboracion de las probetas
tubulares, es decir, colocar una pelicula alrededor de una varilla. La delaminaciéon entre
capas puede resultar en un efecto negativo en la aplicacién final del material (injerto) ya
que puede ocasionar un dafo a las células que se adhieran a la superficie del material y
entre las capas de éste. Por otra parte, la complianza circunferencial (C) fue calculada
como el inverso de la pendiente de la curva como se muestra en la Figura 4.11 (a), siendo
C =1.05 £ 0.24 %/100 mmHg. Dicho valor de C 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 Dacrén (€ = 1.90 %/100 mmHg) [9], [22], [93]. El
analisis de los esfuerzos principales muestra que los tres esfuerzos ecuaciones 2.21a-c
tienen un valor no despreciable y que el esfuerzo circunferencial (o,) es predominante
sobre el esfuerzo radial (o,) y el esfuerzo longitudinal (o3). Este esfuerzo tridimensional
causa la falla del injerto vascular de Tecoflex SG 80A con la propagacion de la grieta en
la direccion longitudinal (perpendicular a la direccion circunferencial), ver inserto en la
Figura 4.11a. Por otra parte, el valor de P’ del Tecoflex SG 80A cae dentro del valor de
reportado para algunas arterias (32.5 - 38.6 psi) [15], [31]. Como se menciond
anteriormente tanto C y PZ pueden variar en funcion de la geometria 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
variacion del espesor de la pared se realizé en funcion del numero de capas de la pelicula
de Tecoflex SG 80A alrededor de la varilla de Teflon. En la Tabla 4.4 se presentan los

resultados mecanicos al variar el espesor de la pared del injerto vascular.
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Figura 4.12 Resistencia a la explosion para probetas tubulares de Tecoflex SG 80A elaboradas con
diferente nimero de capas.

Tabla 4.4 Variacion de la C y P en funcion del espesor de la pared del injerto de Tecoflex
SG 80A.

N Radio Radio Espesor de C BS
umero . . . %4,/100 P,
de capas interior exterior pared (% (psi)
(mm) (mm) (mm) mmHg)
3 2.75+0.09 3.20 £ 0.06 0.45+0.04 241 +0.78 20.2+1.53
5 2.75+0.09 3.30+£0.05 0.53 £ 0.05 1.11 £ 0.46 345+262
7 2.75+0.09 3.43+0.05 0.67 + 0.09 1.05+0.24 34.1+267

A pesar de que la C se incrementdé al reducir el numero de capas de 7 a 3 aun continua
lejos de los valores de la complianza circunferencial para arterias naturales. Sin embargo,
para las probetas tubulares de 3 capas el valor de P#5 = 20.2 psi (1045 mmHg) se
encuentra cerca del valor para la arteria abdominal canina P25 = 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 P25 no
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presentan cambios significativos con respecto a las probetas tubulares de 7 capas. Es
importante sefalar que se elaboraron injertos de Tecoflex SG 80A con un nimero menor
de 3 capas; sin embargo, fue imposible realizar la prueba de resistencia a la explosion ya
que se delaminaron antes de realizar el ensayo mecanico, por lo tanto, el método de
fabricacion que aqui se reporta para elaborar injertos vasculares presenta una limitacion
en relacion al espesor de pared de los injertos de Tecoflex SG 80A, por lo tanto, otras
técnicas para elaborar injertos vasculares sintéticos deberia de utilizarse para obtener
espesores de pared menor a 0.45 mm, de igual manera la delaminacién entre capas
cuando se somete la probeta tubular a P; se considera una limitacion del método

propuesto.

4.4 Comparacion entre las predicciones y ensayos experimentales

A partir del modulo elastico de 4.63 MPa, la relacion de Poisson de 0.44 y el esfuerzo de
cedencia en tensién de 1.35 MPa que fueron determinados en el ensayo de tensién
uniaxial utilizando DIC, el esfuerzo de cedencia en compresion 2.77 MPa que se
determind en el ensayo de compresidn uniaxial y la geometria de las probetas tubulares
de Tecoflex SG 80A se realiz6 la prediccion de la complianza circunferencial y la
resistencia a la explosion. En la Tabla 4.5 se presenta la comparacion de las predicciones
de la resistencia a la explosion y la complianza circunferencial con los resultados

experimentales de los injertos vasculares elaborados con el Tecoflex SG 80A.

Tabla 4.5 Comparaciéon entre las predicciones de la complianza circunferencial y la
resistencia a la explosion del Tecoflex SG 80A.

Complianza

. _ Resistencia a la explosion
circunferencial

si
(%/100 mmHg) (psi)
(Ec. 2.24) Experimental (Ec.2.3) (Ec. 2.26) (Ec. 2.41) Experimental

1.11 £ 0.06 1.05+0.24 1486 +139 | 30.5+1.30 | 451+7.14 34.1+26

La desviacion estandar de los modelos predictivos fue obtenida considerando la
dispersion de las propiedades elasticas (E, v) que sirvieron como entradas en los modelos

predictivos. Como se puede observar en la Tabla 4.5, el valor promedio de C (1.11

67



%/100mmHg") es Gnicamente 5.7 % superior al resultado experimental, sin embargo, se
sobreponen ambos valores con las desviaciones estandar. Por otra parte, las
predicciones de P? con el método indirecto del ensayo de tension circunferencial (Ec.
2.3) es 43.6 veces mayor en comparacion con el resultado experimental obtenido en el
ensayo de resistencia a la explosion. Esta diferencia significativa indica que el método
indirecto (ampliamente utilizado) no deberia utilizarse para determinar PP para injertos
vasculares de diametro pequefio ya que asume que existe un estado de esfuerzo
unidimensional y uniforme en la pared del injerto tubular cuando es sometido a una
presion 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 prediccion de PP

con la teoria de falla de von Mises modificado cénico (Ec. 2.26) se aproxima en un 89.5
% al valor promedio experimental del ensayo de la resistencia a la explosion, inclusive
considerando que la desviacion estandar para el resultado de la prediccion (Ec. 2.26) y
la del valor experimental se sobreponen. Este resultado de la prediccion, 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 explosién de acuerdo con la teoria de elasticidad y
posteriormente empleado apropiadamente (estado de esfuerzos tridimensional) en la
teoria de falla de von Mises modificado coénico. Por otra parte, el resultado obtenido
mediante una teoria elasto-plastica (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 r, = r,, es decir
cuando la probeta tubular alcanza un estado puramente plastico (sin zona elastica). Sin
embargo, la falla de la probeta tubular puede ocurrir sin alcanzar un estado
completamente plastico (convergen la zona plastica y elastica), es decir, r, # r,. Porlo
tanto, en la Figura 4.13 se muestran la curva de la prediccion para P basada en una
teoria elasto-plastica para diferentes posiciones (direccién radial) de r, en el espesor de

la pared de la probeta tubular de Tecoflex SG 80A.
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Figura 4.13 Prediccién de P a lo largo del espesor de la pared con una teoria elasto-plastica.

Como se aprecia en la Figura 4.13 el valor minimo de P? se encuentra cuando , = 7,
y corresponde a 41.3 +6.28 psi y el valor maximo de P? = 46.5 + 7.62 psi ocurre cuando
1, = 3.17 mm. Con base en lo anterior se puede concluir que predecir P? de probetas
tubulares de Tecoflex SG 80A a través de una teoria elasto-plastica sobre estima dicha
propiedad en comparacion con el valor promedio experimental de P? . Sin embargo,
dicho enfoque predictivo podria ser util para predecir PP 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 ambito de la investigacion
sobre prétesis tubulares para substituir tejidos naturales puede resultar una herramienta

de disefio que ayude a mejor la compatibilidad mecanica.
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Conclusiones

En este trabajo se obtuvieron las propiedades mecanicas de peliculas de Tecoflex SG
80A, asi como de injertos tubulares del mismo material polimérico. Las propiedades
elasticas como son el moédulo elastico (£ = 4.63 MPa), relacion de Poisson (v = 0.44), el
esfuerzo de cedencia en tension uniaxial (o) = 1.35 MPa) y el esfuerzo de cedencia en
compresion uniaxial (oy = 2.77 MPa), se determinaron a partir de ensayos mecanicos de
tensién y compresion, y de igual manera se determiné su dureza mediante la prueba de
nanoindentacién. Adicionalmente, se desarroll6 una metodologia para predecir la
complianza circunferencial y la resistencia a la explosion de injertos vasculares sometidos
a presién interna, siendo la solucién analitica facil de utilizar para predecir ambos
parametros mecanicos. La metodologia propuesta esta basada en la teoria de elasticidad
y una teoria elasto-plastica, asi como una teoria de falla para predecir la resistencia a la
explosion denominada teoria de falla de von Mises conico modificado. Ademas de las
propiedades geométricas, la prediccion de la complianza circunferencial requiere
unicamente del médulo elastico y la relacidon de Poisson como entradas en la solucion
analitica mientras que la resistencia a la explosion requiere del esfuerzo de cedencia en
tensidn y compresion uniaxial. Las propiedades elasticas exactas fueron obtenidas a
partir de pruebas estaticas en tension y compresion uniaxial (pruebas estaticas
ampliamente utilizadas en ingenieria) mediante correlacion de imagenes digitales para
determinar las deformaciones. Con la metodologia se demostré que la complianza
circunferencial (obtenida con la teoria de elasticidad) se puede predecir con un 5.7 % por
encima del valor experimental, mientras que la resistencia a la explosion del injerto
vascular se aproxima en 89.5 % (obtenida con la teoria de elasticidad y la teoria de falla
de von Mises conico modificado). Sin embargo, para el caso de la estimacion de la
resistencia a la explosion con una teoria elasto-plastica, se sobre estima dicha propiedad
con respecto al valor experimental. También, se demostré que en la prueba de resistencia
a la explosion el esfuerzo principal dominante (o;) sobre los otros dos esfuerzos
principales (o, y 03), tiene una linea de accion en la direccion circunferencial lo cual ayuda
a entender la orientacion circunferencial de las células cuando se cultivan células sobre

andamios bajo condiciones mecanicas de flujo pulsatil o inclusive en las propias arterias
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naturales. Por otra parte, se demostré que predecir la resistencia a la explosion mediante
el método indirecto (tension circunferencial con probeta de anillo) sobreestima dicha
propiedad 43.6 veces en comparacion al resultado experimental debido a que considera
un estado de esfuerzo unidireccional y constante en la pared de protesis tubular. Por lo
tanto, esta metodologia no deberia ser empleada como una herramienta de prediccion, a
pesar de que es ampliamente utilizada en la actualidad para estimar dicha propiedad.
También, se realizaron las pruebas de tension circunferencial en arterias naturales para
comprar las curvas de las graficas de fuerza circunferencial vs. deformacion
circunferencial con respecto a las probetas poliméricas de Tecoflex SG 80A. Las
muestras de arterias naturales mostraron una curva tipo J que es caracteristica de tejidos
naturales y las muestras de anillo en tensién circunferencial mostraron una curva
completamente diferente. En resumen, las propiedades elasticas obtenidas de peliculas
de Tecoflex SG 80A se utilizaron como parametros de entrada a los modelos predictivos
para la complianza circunferencial. El uso de la metodologia propuesta en este trabajo
para predecir las propiedades mecanicas en conductos tubulares con la teoria de
elasticidad y teoria de falla de von Mises conico modificado puede ayudar a disefar
injertos vasculares que imiten la respuesta mecanica de arterias naturales sometidas a
condiciones de presion interna. Otra ventaja de sus ventajas es que permite el ahorro de
tiempo y de recursos econdmicos en equipos sofisticados para determinar la complianza
circunferencial y la resistencia a la explosion. Adicionalmente, puede ser considerada
como una herramienta de disefio ya que puede ayudar en el desarrollo de estrategias de
ingenieria para optimizar materiales y estructuras tubulares antes de cualquier
intervencidon quirurgica. Por otra parte, este enfoque predictivo reduce el niumero de
ensayos experimentales (destructivos) para obtener ambos parametros mecanicos lo
cual es relevante no solo para la ingenieria de tejidos sintéticos sino también debido a la
baja disponibilidad tejidos naturales que permita obtener la complianza circunferencial y
la resistencia a la explosion debido a cuestiones religiosas y éticas. El estudio propuesto
también puede inspirar el disefio de nuevos injertos vasculares sintéticos, ayudando a
mejorar la compatibilidad mecanica entre los injertos vasculares y las arterias nativas a
través de la apropiada seleccion de las propiedades elasticas de los materiales utilizados

para elaborar las protesis vasculares.
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Sugerencias

Dado que ya se cuenta con las soluciones analiticas para predecir la complianza
circunferencial y la resistencia a la explosion (Ec. 2.24 y 2.26) se sugiere determinar las
propiedades elasticas de otros materiales poliméricos para utilizarlas como entradas y
obtener diferentes complianzas circunferenciales y resistencia a la explosion lo mas
cercano a los valores de las arterias naturales. Adicionalmente, obtener una curva modelo
(presion interna vs. deformacion unitaria circunferencial) de arterias naturales con la
finalidad de conocer el comportamiento mecanico de dichos tejidos y asi poder imitar
dicho comportamiento (curva presion interna vs. deformacién unitaria circunferencial) con
materiales sintéticos. Finalmente, obtener un injerto vascular tri capa para imitar la
anatomia de una arteria naturas con propiedades mecanicas similares a dicho tejido

natural.
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Anexos

Adicionalmente a los ensayos mecanicos del Tecoflex SG 80A realizados en este trabajo
de tesis doctoral se caracterizaron otros polimeros comerciales conocidos como
Pearbond poli (éster) lineal uretano termoplastico (Compania Lubrizol, Ohio, USA) con el
cual se obtuvieron mezclas binarias con el Tecoflex SG 80A con la finalidad de obtener
diferentes propiedades mecanicas. De igual manera se ensayaron en tension longitudinal
muestras de otro polimero comercial termoplastico poli(éter) en forma de pelicula
conocido comercialmente como Elastollan L1185 A12 (Compania Goodfellow,
Pensilvania, USA). Finalmente, se comparo¢ las propiedades mecanicas entre un Tecoflex
SG 80A de adquisicion reciente contra el Tecoflex SG 80A que se utilizo 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] :

n n n (A1)
P" = P1¢1+ P2¢2

Donde P es la propiedad de la mezcla, P; y P; son las propiedades correspondientes a
los componentes 1 y 2 de los materiales que conforman a la mezcla binaria, ¢ y ¢ son

las concentraciones de los componentes que puede ser fraccion volumen, peso o fraccion

molar, n es el coeficiente cuyo valor depende del tipo de propiedad por determinar.

A.1.2. Prediccion del médulo elastico

Para predecir el médulo elastico a partir de dos polimeros el coeficiente n es igual a 1/5
[95], P1y P2 son el médulo elastico del Tecoflex SG 80A y el Pearbond. Por lo tanto, la
ecuacion (6) se puede expresar como,

EVS = B¢, + E) ¢, (A2)
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donde E es el modulo de la mezcla del Tecoflex SG-80A y el Pearbond, E; el modulo
elastico del Tecoflex SG-80A, E: el modulo elastico del Pearbond, ¢; es el porcentaje en
peso del Tecoflex SG-80A y ¢ el porcentaje en peso del Pearbond. Por lo tanto, la Ec.
A2 predice el modulo elastico para una mezcla binaria y esta en funcion del modulo
elastico de cada uno de los componentes de dicha mezcla binaria y de sus respectivos

porcentajes en peso.

A.1.3. Elaboracion de peliculas de mezclas poliméricas binarias

A partir del Tecoflex SG-80A (Lubrizol company, Ohio, USA) y del Pearbond se
elaboraron peliculas delgadas por medio de la técnica de evaporacion 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 solucion se vertié en un molde de Teflédn
y se dejo secar alrededor de 24 h este procedimiento permitié obtener peliculas delgadas
con un espesor aproximado de 0.1 mm. Por otra parte, se utilizd la misma técnica de
evaporacion de solvente para obtener una mezcla de dichos polimeros anteriormente
mencionados bajo el siguiente porcentaje en peso 75 % Tecoflex SG-80A/25%
Pearlbond.

A.1.4. Tensién longitudinal

El médulo elastico se determind por medio de la prueba tensién longitudinal, por lo tanto,
se cortaron probetas tipo hueso con 10 cm de longitud de la zona reducida a partir de las
peliculas de Tecoflex SG-80A, Pearbond y la mezcla 75 % Tecoflex SG-80A/25%
Pearbond. Para esto, se utiliz6 una maquina universal Shimadzu AGS-X (Kyoto, Japoén),
con celda de carga de 100 N y una velocidad de cabezal de 50 mm/min. EI mddulo
elastico se determiné como la pendiente entre el 10 % y 20 % de deformacion unitaria,
asi como el esfuerzo maximo (g,, )Yy la deformacion unitaria maxima (g,, ), €l numero

de réplicas fue 6.
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A.1.5. Resultados

El comportamiento mecanico del Pearlbond se presenta en la Figura A.1.1 en la zona de
0 y 15% de deformacion unitaria tiene una zona lineal bien definida caso contrario al
comportamiento del Tecoflex SG-80A. Los resultados mecanicos se presentan en la
Tabla A.1.1.
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Figura A.1.1 Curvas esfuerzo vs deformacion unitaria del Pearlbond.

Tabla A.1 Propiedades mecanicas del Pearlbond.

E Omiix. Emax

Material (MPa) (MPa) (%)

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 mddulo elastico del Pearlbond
es 6.04 veces mayor que el Tecoflex SG-80A, sin embargo, el esfuerzo ultimo 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 rigidos debido
que mayores porcentajes de este segmento incrementa su rigidez, pero su resistencia
maxima disminuye. Las curvas representativas esfuerzo vs. deformacion 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 médulo
elastico de 3.51 + 0.36 MPa, un esfuerzo ultimo de 22.6 + 1.77 MPa y una deformacion
maxima de 1565 + 177 %.
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Figura A.1.2 Comparacion mecanica entre Tecoflex SG-80A, Pearlbond y 75 % Tecoflex SG-80A/25%
Pearlbond.

Estos resultados demuestran que el mdédulo elastico 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 estim6 el modulo
elastico de la mezcla de 75 % Tecoflex SG-80A/25% Pearlbond igual a 2.70 MPa el cual
es 1.3 veces menor al médulo elastico 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 modulo elastico mayor en comparacion 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 mecanico) ya que el modulo

de elasticidad que se deberia de obtener debe ser menor al del Tecoflex SG 80A.

A.2 Propiedades mecanicas 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 seccion estrecha y se realizaron 7 repeticiones. Por lo
tanto, se utilizé una maquina universal Shimadzu AGS-X (Kyoto-Japén), con una celda
de carga de 1 kN con una resolucion de 0.01 N y una velocidad de cabezal de 50 mm/min.
El modulo de elasticidad se determind como la pendiente de la zona elastica de la curva
esfuerzo vs. deformacién unitaria en el intervalo de 10% y 20% de la deformacion unitaria,

asi como su esfuerzo maximo (g,,, )Y su deformacion unitaria maxima (e,, ).

A.2.1. Resultado

Las curvas esfuerzo vs. deformacion unitaria del comportamiento mecanico del Elastollan
L1185 A12 se presenta en la Figura A.2.1. Al inicio de la curva entre 0 y 100% de
deformacion se observa un comportamiento elastico no lineal el cual ha sido reportado
previamente. EI comportamiento mecanico entre 0 — 150% de deformacion es debido a
que los segmentos flexibles se alinean en direccién de la fuerza conforme se continua
incrementando el esfuerzo, por lo tanto, los segmentos se aproximan conduciendo un
estado mas cristalino y este proceso se presenta entre 150% a 250%. A mayores
esfuerzos los segmentos rigidos se rompen y se alinean en direccion de la fuerza aplica,
por lo tanto, el Elastollan L1185 A12 incrementa su resistencia a la tension 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 mecanicas.

De acuerdo con la Tabla A.2 el modulo elastico 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 obtendria propiedades mecanicas

similares a los injertos vascular de Tecoflex SG 80A que se presentaron previamente.
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Figura A.2.1 Curvas esfuerzo vs. deformacién unitaria del Elastollan L1185 A12.

Tabla A.2 Propiedades mecanicas del Elastollan L1185 A12.

E10-20% Omi. Emax

Material | \pa) (MPa) (%)

Elastollan | 4.71 +0.16 | 49.2+5.81 | 1882 + 488

A.3. Comparacion mecanica del Tecoflex SG 80A

Como se menciond anteriormente el material referencia que se utilizé en este trabajo de
tesis doctoral es el Tecoflex SG 80A, sin embargo, posteriormente a los ensayos
mecanicos que previamente se presentaron, un Tecoflex SG 80A de reciente adquisicidon
por parte del grupo de biomateriales llegé al laboratorio de quimica macromolecular
(denominado como Tecoflex SG 80A nuevo). Por lo tanto, se realiz6 el ensayo mecanico
en tensién longitudinal para conocer si existe una variacion en las propiedades mecanicas
(en funcion del tiempo) del Tecoflex SG 80A que ya se encontraba en el laboratorio de
quimica macromolecular y que ademas se utilizO en este trabajo de tesis doctoral

(denominado como Tecoflex SG 80A viejo).
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A.3.2. Tensién longitudinal

El médulo elastico se determind por medio de la prueba tensién longitudinal, por lo tanto,
se cortaron probetas tipo hueso con 10 cm de longitud de la zona reducida a partir de las
peliculas de Tecoflex SG-80A nuevo y antiguo, asi como la deformacién unitaria maxima
(em )Y el esfuerzo maximo (o,, ) para ambos casos. Para esto, se utiliz6 una maquina
universal Shimadzu AGS-X (Kyoto, Japén), con celda de carga de 1kN con una resolucion
de 0.01 N y una velocidad de cabezal de 50 mm/min. El modulo elastico se determino
como la pendiente entre el 10 % y 20 % de deformacidn unitaria, el numero de probetas

ensayadas para cada caso fue de 10.

A.3.3. Resultados

Las curvas esfuerzo vs. deformacion 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 pequefias ( ¢ < 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 comparacion con el
Tecoflex SG 80A viejo.
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Figura A.3.1 Curvas esfuerzo vs. deformacion unitaria para el Tecoflex SG 80A nuevo y viejo.

79



Tabla A.3 Comparacion de las propiedades mecanicas entre dos Tecoflex SG 80A.

E . c & .
Tecoflex SG-80A 10-20% max mdx
(MPa) (MPa) (%)
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 mddulo elastico entre el Tecoflex SG 80A (nuevo y viejo)
no varia significativamente, inclusive se sobreponen dicha propiedad con las
desviaciones estandar y el mismo efecto se observa para la deformacion unitaria maxima.
Sin embargo, para el esfuerzo maximo el Tecoflex SG 80A nuevo es 54.6 % superior al
esfuerzo maximo del Tecoflex SG 80A viejo. Dicho resultado sugiere que el modulo
elastico y la deformaciéon maxima no varian con el tiempo; sin embargo, el esfuerzo
maximo 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 obtendrian
propiedades mecanicas diferentes a las propiedades mecanicas de los injertos
vasculares de Tecoflex SG 80A viejo ya que tanto la complianza circunferencia y la
resistencia a la explosién se encentra en funcion de las propiedades elasticas del material

y la geometria del injerto vascular.
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Produccion cientifica

Por ultimo, en esta seccion se presenta los productos que se obtuvieron al largo del

doctorado que incluye articulos cientificos, asi como participacién en congresos.

Articulos cientificos

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-
Canada del 17 al 22 de mayo del 2016.

3. 25th Congreso Internacional en la Investigacion en Materiales. Stress analysis
and compliance prediction of vascular grafts subjected to internal pressure.
Cancun-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 Yucatan
-México del 10 al 11 marzo del 2016.
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