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Modelo computacional acoplado de la expansién mecénica de
dispositivos intravasculares y liberacion de farmaco asociado.

RESUMEN

Como punto de partida se realizé un exhaustivo estudio bibliografico (sec.
“Introduccién”) obteniendo nociones basicas de aterosclerosis (“Anatomia e
histologia de la arteria coronaria”, “Aterosclerosis”) y los tratamientos contra
la misma (“Dispositivos intravasculares de difusién de farmaco”, “Tipos de
farmaco”). Adicionalmente, se estudié la teoria de transporte de farmaco, los
distintos modelos de comportamiento de material y el acoplamiento entre las
dos fisicas. Respecto al software utilizado, fue necesario un aprendizaje previo
de su funcionamiento y un andlisis de las funciones de cada fisica (sec.“Material
y Métodos”).

Una vez determinado el marco tedrico, se desarrollaron los modelos
computacionales de elementos finitos mediante el software COMSOL
Multiphysics. Tras la realizacién de los modelos, se extrajeron los resultados,
estudiando el comportamiento de los mismos y analizando los efectos de la
mecéanica (sec.”Resultados”).

Como conclusiones (sec.”Conclusiones”) se obtuvieron resultados del efecto de
la expansién del dispositivo en el transporte de farmaco, donde la deformacién
de las paredes arteriales es un parametro que afecta notablemente al pico de
concentracién maxima de farmaco. Asi mismo, se realizé una comparativa
entre dispositivos, en la cual el stent presenté un control mas eficiente del
farmaco. La diferencia entre coeficientes de difusién entre la placa y la capa
media fue clave en el modelo desarrollado en arteria afectada por placa de
ateroma. El estudio comparativo de farmacos mostré6 comportamientos de
difusién y adhesién al tejido muy diferente. Por ultimo, los modelos 3D y 2D
arrojaron resultados similares.
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CAPITULO 1 I

Introducciéon

1.1 Motivacién

Segtn la Organizacién Mundial de la Salud (OMS) las enfermedades
cardiovasculares son la principal causa de muerte a nivel mundial [1]. A nivel
nacional, segin la Sociedad Espanola de Cardiologia, las enfermedades
cardiovasculares causan en Espafia 65 veces mas muertes que los accidentes
de trafico [2].

La aterosclerosis es una de las principales patologias que afecta a las
arterias. Consiste en la formacion de una placa o depédsito de diversas
sustancias (colesterol, macréfagos, etc.) en la capa més interna de la pared
arterial causando: estrechamiento (también conocido como estenosis),
endurecimiento y pérdida de elasticidad del tejido, una reducciéon del flujo
sanguineo y consecuentemente, un descenso en el suministro de oxigeno. Asi
mismo, la ruptura de esta placa produciria la formacién de coagulos o trombos
que podrian ocasionar infartos, accidentes cerebrovasculares (ACV) o incluso
la muerte.

Actualmente, la principal alternativa para tratar la aterosclerosis es la
intervencién coronaria percutdnea (angioplastia coronaria). Se trata de una
intervenciéon quirurgica en la que se ensanchan las arterias coronarias
bloqueadas u obstruidas. Por consiguiente, el desarrollo y mejora de
dispositivos intravasculares (stent y balén), generalmente recubiertos de
farmacos, cobra una gran importancia para incrementar la esperanza de vida
de estas personas.

El estudio de estos dispositivos, asi como el desarrollo y mejora de modelos
computacionales ya existentes, permiten comprender y aumentar la eficacia de
los mismos. Por todo ello, este trabajo se ha basado en el desarrollo de modelos
computacionales complejos y en el estudio del efecto mecanico de la expansién
de los dispositivos en el transporte de farmaco.

Otro interés intrinseco anadido, es aportar nuevos modelos numéricos de

balones recubiertos de farmaco. Tras varios afios implantados, los stents
pueden producir de nuevo problemas cardiovasculares por lo que es de vital
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importancia investigar distintos dispositivos que aseguren la calidad de vida
del paciente a largo plazo.

Personalmente, contribuir a la posibilidad de mejorar la calidad de vida de
personas que padecen estas enfermedades con mi modesta aportaciéon sobre
dispositivos intravasculares es especialmente gratificante para mi y ha
supuesto durante este tiempo un incentivo afiadido a mi trabajo.

1.2 Objetivo

El objetivo de este trabajo es estudiar la expansién mecdnica de
dispositivos intravasculares acoplada al transporte de farmaco realizando, una
simulacién computacional mediante el método de elementos finitos (MEF).

Se tratara de desarrollar un modelo computacional lo méas cercano posible
a la realidad, modelando una arteria afectada por placa de ateroma, con objeto
de estudiar la influencia de la placa en la difusién de farmaco a través de la
pared arterial.

El objetivo final es lograr modelos numéricos mas complejos y realistas y
de este modo poder mejorar la eficacia de los dispositivos intravasculares. Para
ello, se realizaran distintos estudios adicionales a los anteriormente
mencionados, tales como el estudio de distintos faArmacos utilizados en
dispositivos o un modelo computacional en tres dimensiones (3D).

1.3 Anatomia e histologia de la arteria coronaria

Las arterias coronarias son vasos sanguineos que portan oxigeno
directamente al miocardio del corazon, que como cualquier otro 6rgano necesita
sangre rica en oxigeno para sobrevivir. La aorta, la arteria principal del
organismo, se ramifica en dos arterias principales: la arteria coronaria
izquierda y la arteria coronaria derecha.

Aorta
. Arteria
Arterla} coronaria
coronaria izquierda
derecha

Figura 1: Arterias coronarias. Ilustracién adaptadal3]
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CAPITULO 1. Introduccién

La estructura de la arteria coronaria se compone de tres capas, incluyendo
la intima, media y adventicia [4]. La estructura histolégica se vera reflejada en
el posterior modelo de elementos finitos, por lo que requiere de una explicacién
béasica previa.

» La intima o espacio subendotelial (SES) es la tiinica m4s interna de la
arteria, comprendiendo las siguientes estructuras:

o Una lamina interior de células endoteliales.

o Capa de tejido con células musculares lisas (SMC).

o  Lamina eldstica interna (IEL), con la funcién de separar la
intima y la media.

» La media es la capa intermedia de la arteria, la cual da forma a la
estructura muscular de la arteria y esta formada de células musculares
lisas. Se conecta con la intima a través de la IEL, mientras que la
conexidén entre la media y la adventicia se realiza a través de la lamina
elastica externa (EEL).

» La adventicia es la tinica méas exterior consistente principalmente en
tejido denso fibroso elastico. La adventicia es la conexién de la sangre
de las arterias con los tejidos adyacentes.

En la siguiente figura, se observa un esquema de la histologia de una
arteria coronaria:

Tnicas Membranas
Endotelio (ET)

Intima oy Lamina elastica interna (IEL)

Media

7 4

gy 4

= - Léamina eléstica externa (EEL)

Figura 2° Esquema de la histologia de una arteria.
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1.4 Aterosclerosis

Las cardiopatias isquémicas y los accidentes cardiovasculares
supusieron el 27% de las defunciones globales en el afio 2015, manteniéndose
como principales causas de defuncién durante los ultimos 15 afios. [1]. La
cardiopatia isquémica se produce debido a la aterosclerosis, proceso lento de
formacién de coldgeno, acumulacién de lipidos y células inflamatorias en las
arterias coronarias creando una placa o depésito en el interior de la misma.
Este proceso provoca el estrechamiento (también llamado estenosis) del lumen
y el endurecimiento de la pared arterial, dando lugar, en los casos mas graves,
a trombosis debido a la rotura de placa, produciéndose un desequilibrio de
aporte de oxigeno al musculo cardiaco (miocardio) [5].

Bajo circunstancias normales, el endotelio, la membrana interior de la
arteria en contacto con la sangre, resiste a la adhesién de leucocitos, también
llamados glébulos blancos [6]. La creacién de la placa de ateroma se produce
cuando tras una inflamacién del endotelio la permeabilidad del endotelio se
incrementa, permitiendo el depésito de proteinas del plasma, provenientes del
colesterol. A su vez, se produce una proliferaciéon de células musculares de la
capa media hacia el lumen[7].

1.5 Dispositivos intravasculares de difusién de farmacos (DDS)

Las intervenciones quirurgicas para la colocacién de dispositivos se
recomiendan en los casos de anginas inestables, donde los medicamentos,
aunque alivian el dolor, no limpian las arterias obstruidas [8]. La angioplastia
es un procedimiento intravascular en el que una arteria obstruida es dilatada,
tras inflar un balén guiado con un catéter, con el objeto de restaurar el flujo
sanguineo.

El balén (balloon) como dispositivo abrié el camino de las intervenciones
coronarias percutidneas (ICP). Sin embargo, la restenosis ha sido la gran
limitacién de estas intervenciones. La restenosis es el resultado de la
interaccion biolégica y mecanica tras el dafio producido por la dilatacién
forzada de la arteria, incluyendo un estrechamiento prematuro, recuperacién
negativa de la arteria o proliferacién de tejido en la intima [9].

La introducciéon de stents, mallas metalicas tubulares, expandidos
mediante balones supuso un gran avance en los dispositivos usados hasta
entonces en la angioplastia. Aunque estos dispositivos dotaban de un soporte a
la arteria afectada por el ateroma evitando de nuevo estrechamiento prematuro
de la arteria, la restenosis seguia siendo una limitacién atin no superada. La
restenosis ocurria cuando células musculares lisas proliferaban y migraban de
la media a la intima, y de esta ultima al lumen, apareciendo una nueva
obstruccién de la arteria.

Estos dispositivos mejoraron considerablemente con la aparicién de los
stents liberadores de farmaco, drug-eluting stents (DES), convirtiéndose en los
dispositivos mas utilizados en las angioplastias. El farmaco que recubre estos
dispositivos evita la proliferaciéon de células musculares lisas reduciendo asi el

14
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riesgo de trombos y restenosis. No obstante, las ventajas de este dispositivo
contrastan con una de sus grandes desventajas, ya que existe riesgo
impredecible de trombosis a largo plazo [7] [9].

En la actualidad, los balones recubiertos de farmaco, drug-coated
balloons (DCB), se han convertido en una alternativa menos intrusiva a los
DES. Este dispositivo difunde el farmaco en un periodo corto de tiempo
mientras estd en contacto con la arteria sin la necesidad de ser implantado [9].

Otra via de investigacion es el desarrollo de los stents biodegradables,
los cuales se descomponen pasado un tiempo tras la intervenciéon quirurgica

[7].

En este trabajo se desarrollaran modelos computacionales de elementos
finitos tanto de stents liberadores de farmaco como de balones recubiertos de
farmaco, al tratarse de los dos dispositivos mas utilizados en la actualidad.

Tras tratar el desarrollo de los dispositivos a lo largo de los tltimos afos,
es necesario ampliar los conocimientos relativos al procedimiento de colocacién
y esquema de funcionamiento de los dispositivos elegidos en el trabajo.

En primer lugar, se procede a presentar un esquema del funcionamiento
del stent liberador de fArmaco (Figura 3). En la primera figura (a) se muestra
la arteria afectada por aterosclerosis, donde la placa impide la correcta
circulacién de la sangre. En la segunda figura (b) se procede a colocar un stent
recubierto de farmaco mediante un catéter y un balén de angioplastia. Se
procede a la expansién del balon y asi a la colocacién de stent, el cual se incrusta
en la arteria restituyendo el flujo sanguineo e iniciando la transferencia de
farmaco hacia la sangre y el tejido arterial (c). Tras la colocacién del stent, el
balén vuelve a su posicién inicial y se retira con ayuda del cateter (d,e). El
resultado de la implantacién, es la correcta circulaciéon de la sangre y la
liberacién de farmaco desde los struts del stent (f).

En segundo lugar, se procede a presentar el esquema de funcionamiento
del balén recubierto de farmaco (Figura 4). Al igual que en el anterior
dispositivo, la arteria esta afectada de ateroma (a). Se procede de igual manera
a la colocacién del balén mediante un cateter y al inflado del balén (b,c). El
balén permanece en la arteria unos segundos mientras el farmaco se libera a
la arteria (c). Tras el tiempo de permanencia, el balén se desinfla y se retira
con ayuda del cateter (d,e). En conclusién, el fArmaco se encuentra en el tejido
y la arteria se ha deformado restituyendo el flujo sanguineo normal de una
forma menos intrusiva que con el stent (f).
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Figura 4: Esquema de funcionamiento del balon recubierto de farmaco.
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CAPITULO 1. Introduccién

1.6 Tipos de fArmacos

Los farmacos principales utilizados en el recubrimiento de los stents y
los balones inhiben la migraciéon y proliferacion celular como el Paclitaxel
(C47H51NO44) o son antibidticos con propiedades antiinflamatorias,
antiproliferativas e inmunodepresoras que inhiben la proliferacién celular
como Sirolimus(Cs;H79N043), también llamado rapamicina. Su derivado semi-
sintético se denomina Zotarolimus (Cs,H;9N504;) el cual posee el mismo
mecanismo de accién que el Sirolimus [11]. El peso molecular de los fArmacos
se incluye en la Tabla 1.

Tanto el Paclitaxel como el Sirolimus dan lugar a una reduccién
considerable de la revascularizacién y por tanto a una reduccién de trombosis.
Ambos farmacos poseen similar riesgo de infarto de miocardio.

El Zotarolimus presenta menor riesgo de infarto de miocardio, la

disminucién de la posibilidad de trombosis es similar a los farmacos anteriores,
sin embargo, se produce mayor riesgo de revascularizacién[12].

Paclitaxel Sirolimus Zotarolimus

A OH O
O I
o O

Figura 5: Firmacos mds utilizados: Paclitaxel [13], Sirolimus [10] y Zotarolimus [14].

1.7 Estado del arte

En el apartado 1.5 ya se ha hecho referencia a la evolucién y el
desarrollo de los propios dispositivos intravasculares de difusién de farmacos,
por consiguiente, el estado del arte expondra la evoluciéon de los modelos
computacionales de los mismos.

La mayoria de los estudios realizados hasta el momento estan centrados
en modelos de stent liberador de farmacos, sin embargo, en ninguno de ellos se
ha realizado un estudio del acoplamiento entre la mecanica y la difusiéon de
farmacos, estudiandose siempre de forma independiente. En este trabajo se
desarrollaran modelos computacionales de stenty balén que acopla la mecanica
al transporte de masa.

Respecto a la caracterizacién del material (tejido arterial), en el afio
2005 Holzapfel et al. [15] presentan un modelo de material especifico de arteria
coronaria humana aportando los parametros correspondientes obtenidos a
partir de ensayos experimentales. Respecto a los modelos de placa, en el afio
2006 Versluis et al. [16] introducen un modelo geométrico de arteria afectada
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por aterosclerosis y aportan estudios mecanicos experimentales obteniendo
parametros mecanicos de la placa.

En cuanto a modelos matematicos y numéricos de stents liberadores de
farmaco, en el afio 2007 Migliavacca et al [17], presentaron un modelo
computacional de arteria formada por un dominio homogéneo con convecciéon
debido al filtraje del plasma en las capas de la pared arterial. En ese mismo
afio 2007, Mongrain et al. [18] subrayan que disminuyendo la difusividad del
farmaco la permanencia del mismo en el tejido se incrementa. Posteriormente,
en el afio 2010 Vairo et al. [19] introdujeron un modelo mas complejo donde se
tiene en cuenta la microestructura del tejido, (incluyendo difusién anisétropa,
porosidad de la arteria y la unién del fArmaco al tejido), destacando la
importancia del efecto de estas variables en el resultado final.

McGinty et al. presentaron en 2011 [20] diversos modelos matematicos,
donde destacan la importancia de incluir la velocidad transmural en el modelo
y un ajuste preciso de los parametros cinéticos de los términos reactivos del
farmaco. En 2015 [21] introducen un modelo general y unificado de liberacién
de farmaco y distribucién en el tejido.

En 2014 Bozsak et al. [7] aportaron un modelo multicapa donde se
estudian diferentes fAirmacos (Paclitaxel y Sirolimus) y el tiempo de liberacién
de los mismos.

Por ultimo, hay que destacar que en la literatura no se encuentran
tantos estudios sobre balones recubiertos de farmaco. Sin embargo, en 2013
Kolachalama et al.[22] desarrollaron un modelo 2D sencillo de liberacién de
farmaco en balones, aportando parametros experimentales relacionados con la
cinética de los farmacos.

1.8 Secciones sucesivas

Este apartado tiene como misién introducir las secciones tratadas a
continuacién de la seccion 1 de Introduccién:

2 Material y Métodos: Se pretende presentar la teoria aplicada en el modelo
computacional, destacando el estudio del transporte de farmaco, el estudio
mecanico y el acoplamiento de los mismos. Igualmente, se describen los
distintos modelos computacionales realizados.

3  Resultados: Tras realizar los modelos computacionales, se trata de extraer
los resultados de los mismos. Se procesan los resultados con el fin de
realizar una comparativa con los distintos casos.

4  Conclusiones y Lineas Futuras: Se realiza una conclusién sobre los
resultados obtenidos en las distintas simulaciones realizadas, asimismo,
se proponen posibles lineas futuras de estudio.

Anexo I: Se realiza una descripcién méas extensa de las ecuaciones utilizadas

en los modelos computacionales, ya descritas en la seccién 2 Material y
Métodos.
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CAPiTULOZ I

Material y métodos

2.1 Estudio del transporte de farmaco

2.1.1 Flujo en el lumen

La sangre que circula por el lumen arterial se considera un fluido
newtoniano y el flujo laminar y estacionario, el cual puede ser descrito por las
ecuaciones de Navier Stokes, las cuales expresan las leyes de conservacion de
momento de Newton del fluido en el volumen de control[7]:

(ul ' V)ul = —Vpl + R%{Aul, (].)

y la ecuacién de continuidad,
V-u, =0, (2

denotando u; y p; como la velocidad y la presion en el lumen respectivamente.
El ntimero de Reynolds de la sangre circulando en el lumen se considera: Re; =

% = 400[7], el cual se ha obtenido de velocidades normales de la sangre en
b

arterias coronarias. Los propiedades fisicas de la sangre han sido obtenidas de
la literatura, siendo la densidad de la sangre p;, = 1060% [7]y la viscosidad
dindmica u;, = 0.0035 Pa - s [23].

2.1.2 Teoria del medio poroso

La intima, la media y la adventicia se consideran capas porosas, por
tanto, la velocidad transmural a través de las diferentes membranas puede ser
calculada mediante la Ley de Darcy:

donde el subindice j representa las capas de la arteria (i.e. intima, media o
adventicia), la velocidad y la presién en el volumen total de la capa a la cual
esté referida y u,, Pp;la viscosidad dinamica del plasma y la permeabilidad de
Darcy de cada capa, respectivamente. La permeabilidad de Darcy es una
medida de la conductividad del flujo en medios porosos [24][7].
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Hay que anadir la correspondiente ecuacién de continuidad:

d(ppej)

2L+ p,V ;= 0, (4)

siendo ¢;la porosidad de la capa y p, la densidad del plasma.

Las membranas (i.e. ET, IEL y EEL) semipermeables se consideran
interfases entre las capas de la arteria donde no existe continuidad de
concentraciones y flujo. Las ecuaciones de Kedem-Katchalsky[25] se utilizan
para modelar el comportamiento de estas membranas, definiendo un flujo de
fluido J, a través de las mismas. Debido a la diferencia de tamafio entre las
moléculas de farmaco (= 1nm) y el tamafio de los poros de las membranas (=
20 — 150 nm), el flujo queda simplificado a:

]U,j = Lp,jApj’ (5)

donde Ly, jes la conductividad hidraulica de las diferentes membranas y Ap; la
diferencia de presién existente a ambos lados de la membrana.

2.1.3 Transferencia de masa

La concentracién de farmaco en la arteria se modela a través de la
ecuaci6on de conveccioén -difusién-reaccién[7]:
ac

=L=V-(D;V¢) —u-Ve; + R; (6)

La ecuacién se compone de tres términos, uno convectivo, uno difusivo
y otro reactivo.

Al igual que en el modelo poroso, las ecuaciones de Kedem Katchalsky
definen el comportamiento de las membranas en la transferencia de masa
denominando Js ; , al flujo de soluto a través de las membranas:

]S,j = P]'AC‘X']' + Sj(’TLX,j]U,j’ (7)

siendo P; la permeabilidad de cada una de las membranas, ¢, ; la concentracién
media de la fase fluida ponderada de la membrana, Ac,; la diferencia de
concentraciones a un lado y a otro de la membrana y s; término de
incertidumbre

2.1.4 Modelo reactivo

El modelo reactivo describe la unién del farmaco al tejido. El término
reactivo se considera tan solo en la capa media, donde se encuentra la mayor
concentracion de células musculares lisas. En la literatura consultada, existen
variaciones respecto al modelo reactivo a usar, tratando en todos los casos de
llegar a una ecuacién que se ajuste lo mayor posible al comportamiento real.
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En esta seccién se detallaran distintos modelos considerados por
diferentes autores, describiéndolos desde un menor a un mayor grado de
complejidad, para finalmente justificar el modelo seleccionado en los modelos
computacionales realizados[26].

En la siguiente figura se muestra un esquema donde se aprecia los
estados del farmaco en el tejido: libre o unido al tejido.

Y " Yeyw
Y.Y O\H

—p
) o

o o Y
Ny v
TP

@ Firmaco libre (free)

®
® Espacio libre en
el tejido para la
Y unién
®

Y Farmaco unido
a tejido (bound)

Figura 6: Estado del farmaco en tejido.

=  Modelo reactivo de unién de ligandos lineal no saturable e irreversible:

El modelo mas sencillo esta basado en un término de consumo de
farmaco proporcional a un parametro, en este caso ;.El término queda
descrito como:

dbq
Ryedia = o pic1 (8)
En este modelo, tan solo existe un estado de farmaco, farmaco libre.

=  Modelo reactivo de unién de ligandos lineal no saturable y reversible:

Este modelo se expresa a través de una reaccién de primer orden
lineal. Se consideran dos estados diferentes del fArmaco: libre (free) y
unido al tejido (bound), cuya tasa de la unién es proporcional respecto a
la situaciéon de equilibrio de la reaccién, definido como K, veces la
concentracién libre de fArmaco[21]. La expresién resulta:

db b
Rmedia = d_tl =p (Cl - K_‘ll) = p1€1 — 61by 9)

Cuando se alcanza el equilibrio el signo de la ecuacién cambia y
se libera el farmaco de vuelta a la fase libre. Este modelo es apropiado
cuando el proceso de liberacién posee una tasa dependiente linealmente
tan s6lo de una concentracién.
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= Modelo reactivo de unién de ligandos no lineal saturable reversible e
irreversible

Los modelos no lineales provienen de teoria molecular celular,
donde existen uniones de los ligandos, en este caso las moléculas de
farmaco, y los receptores, huecos libres de unién, dando lugar a formas
complejas. Este comportamiento queda definido con la siguiente
ecuacién quimica:

K
ligando + receptor = complejo, (10)
ki

donde k{ caracteriza la velocidad de la reacciéon directa de segundo
orden, mientras que k] caracteriza la velocidad de la reaccién inversa
de primer orden donde el farmaco se desliga de su forma compleja.
Ambas constantes se relacionan a través de la constante de equilibrio

D K] C
de disociacién (kg4 =k—}) (11), o de la constante de asociacién si se
1
considera el ratio inverso.

Se define un nimero maximo de posibles huecos de unién como
la suma de receptores libres y ocupados formando complejos, by, qy-

Se consideran dos estados diferentes del farmaco: libre (free) y
unido al tejido (bound). E1 modelo reversible queda definido como:

db
Riedia = d_tl = kfcl(bmax —by) — kiby, (12)
siendo este modelo el mas general.

Mientras que en el modelo irreversible se considera ki = 0, por
lo que el modelo resulta en:

db
Rmedia = d_tl = kfcl(bmax - bl) (13)

A continuacién, se muestran parametros relacionados con el transporte
de los tres farmacos utilizados en este trabajo:

Paclitaxel Sirolimus Zotarolimus
bmax[mol - m™] 0.127 [7] 0.366 [7] 0.356 [22]
ka[mol - m™] 3.1-103 [7] 2.6:103 [7] 0.0326 [22]
Da2 2700 [7] 5104 [7] 5104 [22]
Mw [g - mol] 853.906 914.172 966.21

Tabla 1 Parametros transporte de farmaco.
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2.2 Comportamiento mecanico de la implantacién de dispositivos
en la arteria coronaria

2.2.1 Comportamiento mecanico de la arteria

Las arterias muestran un comportamiento mecéanico altamente no
lineal, resultando en un endurecimiento del material al aplicar una carga
gradual [27].

La respuesta mecanica de las capas que componen la pared arterial es
notablemente diferente para cada una de ellas, por lo que el modelo de material
utilizado es un modelo heterogéneo con las capas diferenciadas.

Respecto a los parametros mecanicos se tomaran de ensayos
experimentales realizados sobre arterias sanas existentes en la literatura [15].

El alto contenido de agua en los tejidos permite simplificar el modelo a
uno practicamente incompresible [28].

Las células musculares lisas y las fibras de colageno siguen una
orientacién determinada en las distintas capas de la pared arterial, por lo que
el comportamiento macroscépico es principalmente anisétropo[15]. En este
trabajo se estudiaran dos modelos hiperelasticos, el modelo is6tropo de Yeoh y
el modelo anisétropo de Holzapfel.

2.2.2 Modelos hiperelasticos

En la siguiente seccidon se realizara una revisiéon de la teoria de los
modelos hiperelasticos empleados en los modelos computacionales.

Los materiales hiperelasticos son un caso especial de material elastico
(i.e. el comportamiento es funcién solo del estado actual de deformacién) donde
el trabajo de las tensiones durante la deformacién depende solo del estado
inicial en tyy la configuracién final en t. Por tanto, estos materiales se
consideran independientes del camino seguido durante la deformacion. El
trabajo de las tensiones se recoge en la funcién densidad de energia de
deformacién [29].

2.2.2.1 Modelo Yeoh

Aunque el comportamiento del tejido arterial es anisétropo, bajo
pequenas deformaciones los modelos is6tropos presentan una aproximacién
bastante precisa [30].

El modelo de Yeoh es un modelo fenomenolégico dependiente del primer
invariante del tensor Cauchy-Green C por la derecha, definido como I; = tr(C).
La funcién densidad de energia de deformacién para un material de Yeoh viene
dada por[31]:
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V= Z?:l ciolly — 31, (14)
siendo c;, las constantes del material obtenidas empiricamente.

Los parametros del modelo de Yeoh se ajustaron con ayuda del software
Hyperfit a partir de resultados de ensayos mecanicos experimentales sobre
arterias coronarias humanas obtenidos de la literatura [22],[26]. En la
siguiente figura se observan los resultados de los ensayos mecanicos
experimentales de las capas arteriales:

220
= Circumferential model response
200 ===« Longitudinal model response
Adventitia
180

160 I
140 I
120 I
100 I

Cauchy Stress o (kPa)

1.5

Stretch A

Figura 7:Ensayos mecanicos experimentales en las diferentes capas de la pared arterial
utilizados para ajustar los pardmetros del modelo computacional desarrollado [15].

Estos ensayos (Figura 8) aportan el comportamiento tanto
circunferencial como longitudinal del tejido arterial, dada la anisotropia del
mismo. Como el modelo de Yeoh es isétropo, se tiene en cuenta tan solo el
comportamiento circunferencial.

Tras ajustar las graficas de comportamiento, se obtienen las siguientes
constantes del modelo de Yeoh:

Coeficiente Coeficiente Coeficiente

Yeoh (c;) [Pa] Yeoh (c,) [Pa] Yeoh (c3) [Pa]
Intima 42182.058 -279380.124 3474017.275
Media 17005.903 -73424.379 414952.313
Adventicia 32682.062 -295847.045 1138050.048
Placa 2.99:104 4.43-105 3.99-108
Nicleo placa  6529.2 -1.59-104 2.47-105

Tabla 2: Constantes material Modelo Yeoh.
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Figura 8 Ajustes Modelo Yeoh mediante Hyperfit.

2.2.2.2 Modelo Holzapfel 2005

El modelo de Holzapfel 2005 [15] incluye las dos direcciones
preferenciales de anisotropia de tejido arterial. El término exponencial
representa la contribuciéon de las fibras de colageno de la arteria, las cuales,
tras aplicar tensién, se alinean y se rigidizan, lo que provoca un endurecimiento
progresivo en el material. Al tratarse de un modelo macroscopico definiendo un
comportamiento de un material con fibras a nivel microscépico, se define p
como la dispersion de fibras en las direcciones de anisotropia caracterizadas
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por el primer y cuarto invariante (i.e. I;y I,). Las direcciones de anisotropia se
distribuyen helicoidalmente con una orientacién ¢ con respecto a la direccién
circunferencial.

La funcién densidad de energia de deformacién para este modelo es la
siguiente:

¥ = pll - 3]
+;;_: lexp(k[[1 — pl[I; = 31* + p [, = 11%]) = 1] (15)
+:—:[exp(k2[[1 — plll; =31%+pllg — 1]2]) _ 1]’

donde el primer término expresa el comportamiento neohookeano y el segundo
y tercer término el comportamiento de la primera y segunda familia de fibras.
Las constantes u, p v k, son constantes adimensionales y u y k; poseen
unidades de tensién [Pal.

Las constantes de los materiales se han obtenido a partir de estudios
experimentales existentes en la literatura realizados en arterias coronarias
humanas [15]:

4 [kPa] Ky [kPa] k, é p
Intima 27.9 263.66 170.88 60.3 0.51
Media 1.27 21.6 8.21 20.61 0.25
Adventicia 7.56 38.57 85.03 67 0.55

Tabla 3 Constantes material Modelo Holzapfel 2005.

2.3 Acoplamiento estudio mecanico a la liberaciéon de farmaco

En este trabajo, se tratara de acoplar el estudio mecanico al estudio del
transporte de farmaco. En primer lugar, es necesario definir el concepto tedrico
de tortuosidad.

2.3.1 Definicién de tortuosidad

En medio poroso, la tortuosidad es una medida de la complejidad en el
medio. En este caso, la tortuosidad, 7, se define como el camino recorrido a
través de los poros del material. Cuando la tortuosidad aumenta, lo hace la
distancia efectiva de la difusién [32].

En un caso inicial, la tortuosidad se expresa como el cociente entre la
longitud recorrida entre los poros y el espesor de la pared, 7, = % (16).
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W C o)

Figura 9: Esquema arteria definicion tortuosidad.

El acoplamiento de la difusién y la tortuosidad se realiza mediante la
difusividad efectiva definida como:

£
Defectiva = ;Dlibrea 17

siendo ¢ la porosidad que, al tratarse de un modelo incompresible, se mantiene
constante. La difusividad libre se describe segtun el tamafno de molécula a
través de la ecuacién Stokes-Finstein:

kT

Py (18)

Diipre =

siendo k la constante de Boltzmann, T la temperatura del material, u la
viscosidad del fluido y R el radio hidrodinamico de la molécula.

A continuacién, se explica como se va realizar el acoplamiento entre la
parte mecanica y la difusién de farmacos. En la siguiente figura, se muestra el
esquema de la pared arterial que ha sido deformada por la implantaciéon de un
dispositivo intravascular (stent o balén):

> — 22
W - Z

Figura 10° Esquema tortuosidad tras aplicar presion al material.
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Tras la deformacién sufrida, en un tiempo t, la tortuosidad ha
cambiado y se define como:

(19)

cy . C . AX
La deformacién en direccién radial se puede expresar como &, = = Al

tratarse de una deformacion por compresiéon, AX se toma como negativo.
Reescribiendo la definicién de tortuosidad teniendo en cuenta la deformacion,
se tiene que:

To
1+&,

(20)

Tt=

Si se expresa la difusividad con la nueva definicién de la tortuosidad,
teniendo en cuenta una difusividad anisétropa (distinto coeficiente de difusién
en direccién radial y longitudinal), finalmente resulta:

(Dr(l + &)

D= (21)

D;(1+¢) )

2.4 Modelos computacionales

Las simulaciones se llevan a cabo con el software comercial de analisis
y resolucién por el método de elementos finitos (MEF) COMSOL Multiphysics
5.2 (COMSOL, AB, Burlington, MA, USA).

2.4.1 Modelo computacional stent liberador de farmaco acoplada la
expansion mecanica

Este modelo estudia la influencia de la mecéanica en el transporte de
farmaco en la sangre y en la pared arterial. Se analizara el mismo modelo para
tres niveles de deformacién, aplicando un desplazamiento forzado sobre los
struts del stent. Se van a analizar cuatro casos segun el desplazamiento
prescrito: se aplicaran 0.10 mm, 0.15 mm, 0.2 mm y, por ultimo, un caso sin
desplazamiento impuesto.

2.4.1.1 Modelo geométrico

Se ha desarrollado un modelo 2D correspondiente a una representaciéon
idealizada de un segmento recto de arteria coronaria con un stent implantado,
simulando una pequena lesién. Se incluyen tres capas de la pared: intima,
media y adventicia y 3 struts. La geometria ha sido adaptada del modelo de
Mongrain et al. (2007) [18], Vairo et al. (2010) [19] y Bozsak et al. (2014) [7].

Los parametros geométricos definidos en la siguiente tabla seran los

utilizados a lo largo del trabajo para geometrias de arteria sana (.e. sin
patologias):
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Espesor [mm] Referencia
Lumen arterial 1.5 [18]
Intima 0.01 [33]
Media 0.5 [18]
Adventicia 0.4 [34]

Tabla 4: Parametros geométricos

En la siguiente figura, se observa la geometria resultante:

.. .. ~——— (0.7 mm
Dominio terapéutico
Adventicia
) \
Media
Intima @ @ @
Stent struts

Lumen K -

& =

= &

Eje de simetria
Figura 11: Geometria modelo stent.

Respecto a los struts del stent, se elige el modelo de Mongrain et
al.(2007) [18], que consiste en una geometria de 0.15 mm de didmetro con un
recubrimiento de 0.05 mm, basado en el CardioCoil stent de la empresa
Medtronic. El dominio terapéutico considerado, de longitud la distancia entre
struts, permitira estudiar la influencia del farmaco en la pared arterial en la
proximidad de un strut.

El resultado de la angioplastia con stent puede dar lugar a que algin
strut posea diferente grado de penetracion en el tejido que los deméas. En este
trabajo, se considera que el grado de penetracion de todos los struts en la pared
es del 50%. La situacion y la geometria del strut, se observa en la siguiente
figura:

R0O.125 mm
. R0O.075 mm
.’///%\Q\\
— \\UJJ
N

Figura 12° Geometria strut.

29



Modelo computacional acoplado de la expansién mecénica de dispositivos intravasculares y
liberacion de farmaco asociado.

2.4.1.2 Ecuaciones y condiciones de contorno

» Mecéanica del modelo: El estudio comprende 5 dominios: polimero que
recubre el strut (donde se encuentra el fArmaco), parte metalica del
stent, intima, media y adventicia, donde se aplicara un desplazamiento
forzado de los tres struts del modelo. Las tres capas de la pared arterial
han sido modeladas mediante el material de Yeoh, mientras que los
struts del stent tienen un comportamiento elastico lineal. Como
condicién de contorno se tiene en cuenta la simetria del modelo. En la
siguiente figura se muestra un esquema de la mecanica del modelo:

n-u=0 n-u=0

Adventicia

Media

Intima (@)

Lumen

Eje de simetria

Figura 13° Esquema modelo stent mecanica.

=  Difusién de farmaco:

o Flujo laminar: La sangre que circula por el vaso ha sido
modelada a través de la ecuacién de Navier-Stokes (descrita en
el apartado 2.1.1). Se aplican las siguientes condiciones de
contorno:

- Entrada del flujo: Perfil laminar de velocidad de
Poiseuille.
- Salida de flujo: Condicién de presioén, p; = 100 mmHg.

o Ley de Darcy: El modelo poroso consta de tres dominios
incluyendo las ecuaciones descritas en el apartado (2.1.2). Se
aplican las siguientes condiciones de contorno en cada capa de la
pared arterial:

- Intima: Flujo entrante Jver ¥ flujo en la salida ], gy .

Media: Flujo entrante J, ;5 y un flujo saliente ], g,

- Adventicia: Flujo entrante ], gg, ¥ Pagy = 30mmHg. como
condicién de presién en la membrana externa de la capa.

o Transporte de farmaco: Se modela mediante la ecuacién de
conveccién-difusién-reaccién (apartado 2.1.3). El farmaco se
encuentra con una concentracién inicial en el polimero que
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recubre los strut-. A continuacién, se describen las condiciones

de contorno aplicadas en cada dominio:

-  Lumen: En la entrada se considera concentracién nula y
en la salida un flujo totalmente convectivo.
- Polimero: Igualdad tanto de flujo como de concentracién
en las interfases con los dominios adyacentes.

- Intima: Flujo entrante Jser ¥ flujo saliente —J ;.

- Media’ Flujo entrante J; ;¢ y saliente —J; gy
condicién de

- Adventicia: Flujo entrante Jsgg,
concentracién nula en la salida.

Los flujos de soluto de las membranas se describen en el apartado 2.1.3
y todas las ecuaciones se describen con mas detalle en el Anexo I
Adicionalmente, en el siguiente esquema se representan las ecuaciones y

condiciones de contorno:

—D,Vc, +uc, =0

=D, Ve, +uc, =0

c, =0

ADVENTICIA

—D,Vc, +uc, =0 EEL Ecuacion Conveccién-Difusion oo
MEDIA

—D,,Vc,, +uc, =0 Ecuacién Conveccién-Difusién-Reaccién

TEL Ts.e Jsim1
INTIMA o

—D,Ve, +uc, = 0 gr Ecuacién Conveccién-Difusion

w=0 Jser

LUMEN

Ecuaciéon Navier-Stokes

Ecuaciéon Conveccion-Difusion

T Eie de simetria (r = 0)

Figura 14 Esquema modelo stents, ecuaciones utilizadas.

2.4.1.3 Justificacion de parametros

—DsVes +ucg =0

p=0

—V(DVC) =0

Se va a realizar una recopilaciéon de los diversos parametros considerados en
este trabajo, clasificados segtiin la capa y membrana a la que hacen referencia.
Los parametros son en su mayoria comunes a los utilizados en el modelo del
balén, por lo que se procedera a recopilarlos en una tnica tabla (Tabla 5), que

se muestra a continuacién:
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Lamina Lamina
Pardametros Lumen Endotelio fntima glasmca Media eldstica Adventicia
(ET) interna externa
(IEL) (EEL)
Espesor (e) [mm] 1.5[18] - 0.01[33] - 0.5 [18] - 0.4 [34]
Densidad (p) [% [7] 1060 - 1060 - 1060 - 1060
?;15810081(1361(#) Pasl 35100 7.2:10 7.210 72104 7.2:10 7.2:10% 7.210
Permeabilidad de a6 2.10-1018 .
Darey(P,) [m?] 2.2-1016[36] 36] 2:10°¢[37]
Conductividad 1 .
2.2:1012 2.2:10°
hidraulica(L,) [2=] ) 7] : 7] 2.2:109
v) g
Porosidad (g) 1 - 0.983[36] - 0.25(36] - 0.85[36]
Velocidad inicial 0.44[7]
) 2] '
PACLITAXEL
Permeabilidad (P 1076
m ilidad (P) - 310 [7] - 9.810 - [19]
)] (7
Coeficiente difusién 4.2:10°
2 : . -11 - . -12 - . 12
radial (") (2] 2 [7] 1.7-1011 [7] 2:1012[7] 41012 [19]
Coeficiente difusién 4.2:10° 7 7] 12 [19]
axial(D?) [mT] 12 [7] 1.7-101t[7 - 5101 [7 - 4-1012[19
SIROLIMUS
Permeabilidad (P 1076
m ilidad (P) - 3.6:10%[7] - 9610 - [19]
)] (7
Coeficiente difusién 4.1-10°
2 N . -11 - . -12 - . 12
radial (D) (2] ) 1.67-1071 [7] 71012 (7] 41072 [19]
Coeficiente difusién 4.1-10°
2 N . -11 - . -11 - . 12
axial(0%) 2] 2 [7] 1.67-101 [7] 41011 [7] 4-1012[19]
ZOTAROLIMUS
Coeficiente difusién 4.1-10° 9.041-10°10
> . 1011 . -1012
o) 2 2 [7] 1.67-1011 (7] [22] 4-1012[19]

Tabla 5: Justificacion de parametros
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CAPITULO 2. Material y métodos

2.4.1.4 Mallado del modelo

El mallado se compone en su mayoria de elementos tridngulares de
tamano variable, siendo el tamafio maximo de malla de 0.201lmm. En la
interfase de la intima y los struts, se han afiadido elementos de contorno con
una restriccién de tamano de elemento de 0.05 mm.

La malla contiene aproximadamente 265,000 elementos.
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" bs h 15 2 inti i
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Figura 15: Mallado del modelo stent

2.4.1.5 Simulacion del modelo

La simulacién se realiza en dos steps de calculo: el primero estacionario
incluyendo el estudio mecanico, el flujo laminar y el medio poroso y el segundo
tiempo-dependiente incluyendo el transporte de farmaco de todos los dominios.

El tiempo total de simulacién es de 86,400 s (1 dia) con un tamafio de
paso maximo de 1 h.

Las ecuaciones se discretizan mediante el método de los elementos
finitos (MEF) a través del software comercial COMSOL Multiphysics. Para el
mallado se han utilizado elementos de diferente tipologia:

* Flujo laminar: Elementos de segundo orden para la velocidad y de
primer orden para la presién.

» Mecanica, Ley de Darcy, Transporte de farmaco: Elementos de segundo
orden.
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La tolerancia relativa tanto de la solucién estacionaria como de la dependiente
del tiempo es 1073,

2.4.2 Modelo computacional de balén liberador de farmaco acoplado a la
expansion del mismo

Este modelo 2D estudia la influencia de la expansion del balén en la
difusién del farmaco a través del tejido arterial. Se analizara el mismo modelo
para tres niveles de expansion del balén, mediante la aplicacién de tres niveles
de presién interna: 5 - 10° Pa, 7 - 10° Pa, 10 - 10> Pa. Por tltimo, se analizard un
caso sin expansién y se compraran los resultados obtenidos.

2.4.2.1 Modelo geométrico
Se trata de un modelo 2D, que incluye las mismas capas y membranas
de la pared arterial que el dispositivo anterior. Por tanto, las dimensiones seran

las mismas (Tabla 4), afiadiendo el espesor del balén ey g4, = 0.1 mm [38].

En la siguiente figura, se observa la geometria resultante:

Adventicia

Media

Figura 16° Geometria modelo balon

2.4.2.2 Ecuaciones y condiciones de contorno

» Mecéanica del modelo: El estudio estd compuesta por 4 dominios: intima,
media y adventicia y el dispositivo. El balén se somete a una presiéon
interna, hasta conseguir que se deformen todas las capas. Las tres capas
siguen el modelo de comportamiento de material de Yeoh, mientras que
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el balén tiene un comportamiento elastico lineal. Como condiciones de
contorno, por un lado, se ha restringido el desplazamiento del eje
horizontal en la direccién Y, por otro lado, se ha restringido el
desplazamiento del eje vertical en direccién X.

En la siguiente figura se muestra el modelo y las diferentes condiciones
de contorno aplicadas:

Figura 17 : Modelo balon estudio mecanico.

Difusién de farmacos:

o Ley de Darcy: El modelo poroso consta de tres dominios, todos
ellos descritos segin las ecuaciones del apartado (2.1.2). Las
condiciones de contorno que se han utilizado en cada capa son
las siguientes:

- Intima: Condicién de presién en la parte mas interior
Plumen ¥ flujo saliente J, ;g -

- Media: Flujo entrante ], 5, y flujo saliente J, gy .

- Adventicia; Flujo entrante J,pp, y en la parte maés
exterior una condicién de presion p,q, = 30 mmHg.

o Ecuacion de conveccidon-difusién-reaccién: Se aplican las
siguientes condiciones de contorno:

- Intima: Se aplica una funcién para el flujo de farmaco

entrante en el endotelio dependiente del tiempo,

simulando una angioplastia real donde sbélo existe
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transferencia de farmaco desde el balén cuando éste esta
en contacto con la pared. El flujo de farmaco entrante en
el endotelio durante los primeros 30 segundos se describe
de la siguiente maneral[22]:

Jp() = Bkt (22)
My
siendo  k; = 0.009208s7 1y A, = 23.95;;—92 constantes

halladas empiricamente [22] y M, el peso molecular del
farmaco utilizado en cada caso. Tras estos 30 segundos, el
flujo de farmaco en el endotelio pasa a ser nulo. Esta
condicién queda definida con la siguiente funcién:

_(Jp,(@®),t<30s
](t)_{ bO,t>Os (23)

El flujo de farmaco saliente de la intima se define como
—Js1EL-

- Media* Flujo de farmaco entrante /g, y saliente —J; ggy.
- Adventicia: Flujo de farmaco entrante J;gg, y condicién
de concentracion nula en la membrana exterior.

Al igual que en el modelo anterior, en el Anexo I, se describen todas las
ecuaciones. Asi mismo, en la siguiente figura se presenta un esquema con lo
anteriormente descrito a modo de resumen:

c, =0
N\
ADVENTICIA
Ecuaciéon Conveccion-Difusion
Js.EeL
MEDIA Ecuacion Conveccién-Difusion-Reaccion
JsiL
INTIMA \ Ecuacion Conveccion-Difusion ] /

Ib
BALON

Figura 18: Modelo balon ecuaciones.
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2.4.2.3 Justificacion de parametros

Los parametros del modelo se han detallado en el apartado 2.4.1.3.

2.4.2.4 Mallado del modelo

El mallado se compone de elementos tridngulares de segundo orden,
siendo el tamano maximo de malla de 0.255 mm. En la interfase del baldn,
intima y media, se han anadido elementos a lo largo del contorno con una
restriccion de nimero de elementos de 100 elementos.

La malla contiene aproximadamente 20,000 elementos.
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Balén Intima Media  Adventicia

Figura 19° Mallado del modelo balon

2.4.2.5 Simulacion del modelo

La simulacién se realiza en dos steps de calculo, el primero estacionario
incluyendo el estudio mecanico y la Ley de Darcy, y el segundo transitorio,
incluyendo el transporte de farmaco en todos los dominios.

El tiempo total de simulacién, al igual que en el modelo anterior, es de
86,400 s con un tamano de paso maximo de 1h.

Las ecuaciones se discretizan mediante el método de elementos finitos
(MEF) con COMSOL Multiphysics.

La tolerancia relativa considerada tanto para la solucién del estudio
estacionario como del transitorio es 1073,
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2.4.3 Modelo computacional de arteria con placa ateroma

Este modelo 2D estudia un caso realista de una arteria afectada por
aterosclerosis. Se estudiaran dos tipologias de placa, la primera de ellas posee
un nucleo calcificado y la segunda de ellas un ntcleo lipidico.

2.4.8.1 Modelo geométrico

La geometria es una adaptacién del modelo de Versluis et al. (2006) [16]
y Ferreira et al. (2017) [39]. En la arteria se ha producido estenosis (.e.
estrechamiento del lumen) debida a la formacién de placa de ateroma. El
espesor de la media y la adventicia se mantiene constante respecto a los
modelos anteriores.

En la siguiente figura, se muestra el modelo geométrico:

\ “_Lumen N/ \,‘;
. \P‘laca 7= /Ncleo placa
RN R Y,
AN N . /
AN Media
S Adventicia

Figura 20° Geometria modelo placa. Dimensiones en mm.

2.4.8.2 Ecuaciones y condiciones de contorno

» Mecanica del modelo: A modo de simplificacién, en este modelo se aplica
la presiéon directamente en la pared del vaso, p = 10 kPa. El modelo de
comportamiento de Yeoh se asigna a todas las capas de la pared arterial
y a la placa. En la siguiente figura, se representa el modelo y las
condiciones de contorno aplicadas:
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Figura 21 : Modelo balon estudio mecanico.

Transporte de farmaco:

o Ley de Darcy: El modelo poroso consta de tres dominios, todos
ellos descritos segin las ecuaciones del apartado (2.1.2). Se
aplican las siguientes las condiciones de contorno:

- Placa: Condicién de presién en la pared interior p;ymen ¥
flujo saliente J,, ;g .

- Media’ Flujo entrante J, ;g y flujo saliente J, gy .

- Adventicia: Flujo entrante J,gp, y en la parte maés
exterior una condicién de presion p,q, = 30 mmHg.

- Ntcleo de la placa: No existen condiciones de contorno ni
en la placa lipidica ni en la calcificada.

s Ecuacién de conveccidon-difusién-reaccidon: Las condiciones de
contorno del trasporte de farmaco son las siguientes:

- Placa’ Flujo de farmaco entrante J,(t) y saliente —J g,

- Media’ Flujo de farmaco entrante J g, y saliente —J gy .

- Adventicia® Flujo de fadrmaco entrante J;gg, y condicién
de concentracién nula en la membrana exterior.

- Ntcleo de la placa: No existen condiciones de contorno en
el caso de placa calcificada. En el caso de placa lipidica,
en las interfases existen condiciones de igualdad de flujo
y de concentracién.
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En el Anexo I, se describen las ecuaciones concretas del modelo. En la
siguiente figura se muestra el esquema del modelo de placa calcificada:

Ecuacion C-D-R

Ecuaciéon C-D

PLACA

NUCLEO PLACA

Figura 22: Modelo placa calcificada.

En la siguiente figura, se muestra el esquema del modelo de placa lipidica:

Ecuacion C-D-R

Ecuacion C-D

PLACA

Figura 23: Modelo placa lipidica.
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2.4.8.3 Justificacion de parametros

En este modelo hay que anadir parametros relativos a la placa y a su nucleo.
En la siguiente tabla se especifican los mismos:

Parametros Placa Ntcleo Placa

Densidad (p) [%]

- 1060 1060
:?s[g‘;?idad(“) [Pa 7.2:10-4 7.2:10-4
gzrcnye&l:)h[‘i;‘% de 2:1018[19] 1-1019[39]
Porosidad(e) 0.25[19], [36] 0.75[39]

PACLITAXEL

Coeficiente difusién

. -14 . -12
radial(D™) [mTz] 1-10°14[19] 7.7-1012[34]

Coeficiente difusién

. -14 . -12
axial(D?) [mTz] 1-10°14[19] 7.7-1012[39]

Tabla 6: Parametros modelo placa

2.4.3.4 Mallado del modelo

El mallado se compone de elementos tridngulares, siendo el tamano
méaximo de malla de 0.482 mm. En todas las fronteras de los dominios se han
afiadido elementos a lo largo del contorno con una restriccién de nimero de
elementos. La restriccién en la frontera del nucleo de la placa es de 300
elementos, mientras que en las demas fronteras es de 200 elementos.

La malla desarrollada esta compuesta por aproximadamente 117,000
elementos.
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-0.57]

Placa Nucleo placa

Figura 24: Mallado del modelo placa

2.4.3.5 Simulacion del modelo

La simulacién realizada es similar a la realiza con el modelo anterior
del balén en arteria sana. El modelo consta de un estudio estacionario (incluye
la parte mecénica y la Ley de Darcy) y un estudio transitorio, el cual estudia el
transporte de farmaco a través de la pared arterial en funcién del tiempo.

Tanto el tiempo total de simulacién como la tolerancia relativa de las soluciones
son idénticos al modelo anterior.

Las ecuaciones que rigen el comportamiento de este modelo, al igual que
en el caso anterior, se discretizan mediante el método de elementos de
elementos finitos utilizando el software comercial COMSOL Multiphysics. El
mallado se compone de elementos de segundo orden, exceptuando para el
transporte de farmaco donde tuvieron que definirse elementos de tercer orden,
debido a problemas de convergencia. Este hecho aumenté el coste
computacional del modelo.

2.4.4 Modelo computacional de balén liberador de farmaco 3D

Al realizar un modelo computacional 3D es posible incluir el
comportamiento anisétropo con dos familias de fibras de la pared del vaso. Para
ello, se va a utilizar el modelo constitutivo propuesto por Holzapfel en 2005.
Este modelo 3D desarrollado permitird comparar los resultados frente al
modelo 2D de balén explicado anteriormente.
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2.4.4.1 Modelo geométrico
La geometria del modelo 3D es una extrusién de 5 mm del plano
geométrico con la geometria del modelo 2D del balén, por tanto, el espesor de

las membranas y capas se mantienen respecto al modelo del balén plano.

En la siguiente figura, se observa la geometria resultante:

Adventicia

Media
Intima

Balén

Figura 25 Geometria modelo balon

2.4.4.2 Ecuaciones y condiciones de contorno

» Mecanica del modelo: En el modelo 3D se aplica una presién en el
interior del vaso de 0.2 MPa. Al igual que en el modelo 2D, el balén se
modela como un material elastico lineal. Las capas de la pared se rigen
por la funciéon densidad de energia de deformacién del modelo de
material de Holzapfel. En la siguiente figura se muestra el modelo y las
condiciones de contorno aplicadas:
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o

o

7

)

7

Figura 26 : Modelo balon 3D.

Transporte de farmaco: Este modelo comparte las mismas condiciones
de contorno y condiciones que el modelo 2D del balén.

2.4.4.3 Justificacion de parametros
Los parametros del modelo se han detallado en el apartado 2.4.1.3.

2.4.4.4 Mallado del modelo

El barrido del mallado de una de las caras del cilindro que representa el
vaso da lugar a una malla compuesta de 15,360 elementos hexdedricos de
segundo orden, siendo el tamafio maximo de malla 0.5 mm (Figura 27).

2.4.4.5 Simulacion del modelo

Al igual que en los modelos anteriores, la simulacién se realiza en dos
steps de calculo, el estudio mecanico y la Ley de Darcy pertenecen al estudio
estacionario y el transporte de farmaco al estudio transitorio.

El tiempo total simulado son 86,400 s, con un tamano de paso maximo
de 1h. Las tolerancias relativas de la solucién del estudio temporal y transitorio
son i1dénticas a los modelos anteriores.

Las ecuaciones se discretizan mediante el método de elementos finitos
utilizando el software comercial COMSOL Multiphysics.
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Balén
Intima

icia
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Mallado del modelo 3D bal,

Figura 27
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CAPiTULOS I

Resultados

3.1 Resultado modelo stent

En el modelo se analiza un stent liberador de farmaco ante distintos grados
de deformacion. Para ello, tal y como se ha especificado en el Capitulo 2, los
struts se sometieron a tres niveles de desplazamiento. Los resultados de este
modelo siguen la siguiente notacion:

» (Caso 0: los struts no se someten a ningin desplazamiento.

» (Caso 1:los struts se someten a un desplazamiento impuesto de 0.10 mm.
» (Caso 2:los struts se someten a un desplazamiento impuesto de 0.15 mm.
» (Caso 3:los struts se someten a un desplazamiento impuesto de 0.20 mm.

A continuacién, se muestran la deformacién principal maxima y la
deformacién principal minima en la pared del vaso, a través de
representaciones 2D.
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Figura 28: Mapa deformacion principal maxima: Caso 1, Caso 2y Caso 3.

Deformacién principal minima Caso 1 [1] Deformacién principal minima Caso 2 [11 Deformacién principal minima Caso 3 (11
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Figura 29: Mapa tercera deformacion principal: Caso 1, Caso 2y Caso 3.
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Como se observa en las graficas, los valores de la deformacién maxima
principal aumentan y los valores de la deformacién principal minima
disminuyen segun se desplazan los struts y aumenta la compresion.

La deformacién minima principal (compresién) es el instrumento de

acoplamiento entre la mecanica y el transporte de farmaco. La direccion de la
deformacién principal minima se observa en la siguiente figura:

Direccién deformacién principal minima

3 T T
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Figura 30: Direccion tercera deformacion principal.

En los mapas 2D mostrados a continuacién, se podra observa como se
comporta el modelo a lo largo del tiempo. Se considera el caso 2 como
representativo del comportamiento (Caso 2) y se representa la concentracién
total en los diferentes dominios del modelo en distintos instantes de tiempo.

Para una mejor interpretacién de los resultados, se define la

concentracién media normalizada (NMC), que ser4 representada en funcién del
tiempo para el polimero y para las diferentes capas de la pared arterial.

NMC = ﬁ Iy (0 0) + bi(x,0)) AV (23)

En la siguiente figura se representa la concentracién de farmaco
existente en los struts en tres instantes temporales distintos, junto a la
concentracién media normalizada en los mismos a lo largo del tiempo.
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| Struts : NMC vs Tiempo
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Figura 31 Concentracién en los struts (Caso 2).

Tanto en el mapa de colores como en la curva anexa (release profile) se
observa como en los primeros instantes de tiempo los struts poseen la mayor
parte de la concentracion total de fArmaco. Asi mismo, puede apreciarse como
la concentraciéon de farmaco va disminuyendo a lo largo del tiempo ya que la
droga se va liberando a la sangre y a la pared arterial.

En la siguiente figura se representa la concentracion en el lumen en tres
instantes de tiempo distintos:

Concentracién total [umol/] Tiempo=60s Concentracién total [umol/l] Tiempo=3600s Concentracién total [umol/l] Tiempo=7200s
T T T T T y T T T T T y T T T T T y

3 4 3 4 st 1
2.81 4 28f 4 28f R
2.6+ 4 26f 4 26f g
2.4 124 4 24t 4

22 422+ 4 22+ E

18- 4 18- 4 18¢ B

16 4 16F 4 16F B

2t ‘ 4 2k 4 2t g

141 J1atb 4 1af R
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0.8} H{osp 4 ost 1
0.6+ 4 osf 4 o6t 1
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L L L L L | . . L . . | . I . . . A
o 0.5 1 15 2 2.5 o 05 1 15 2 25 o 0.5 1 15 2 2.5
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0] 0.1 0.2 0.3 0.4 0.5

Figura 32° Concentracién lumen en t= 60 s, t=3600 s y t=7200 s (Caso 2).
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En el lumen, el flujo sanguineo produce un lavado del farmaco, por lo
que la concentracién en el dominio estudiado es muy baja.

A continuacién, se muestra la concentracién en las capas de la pared
arterial en distintos instantes de tiempo. En la figura se observa como en los
primeros instantes la concentracién de farmaco se agrupa en torno a los struts
en la capa media, para posteriormente difundirse de la media hacia la
adventicia.

. a o
Concentracién total [umol/] Tiempo=60s 2 Concentracién total [umo] Tlempo=36005 Concentracién total [umoi] Tiempo=6000s
x10° 10° %10
3b 3.5 3r 35 3 3.5
28 28 28
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3 3 3
24 24 24
22 2.2 @ 22k
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2 2f “ oL
18 18b " 18L
16 2 16 @ 2 g6 2
145 14 14
12 s 12 “ 15 12 15
] i I i
e ' oe © 1 o8 1
08 05 0.6
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—0—0—0—
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Figura 33° Mapa concentracion respecto al tiempo en el Caso 2. Representacion de los modelos:
Tiempo=60 s, Tiempo=3600 s, Tiempo=6000 s, Tiempo=8100 s, Tiempo=1500 s y
Tiempo=36000 s.

En las siguientes graficas y representaciones se estudia como afecta el
desplazamiento de los struts al transporte de farmaco. En primer lugar, se
realiza una representaciéon 2D de la distribucién del farmaco en la pared del
vaso arterial en un instante dado (t=7200 s) para los distintos casos simulados.
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o o
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Figura 34: Mapa concentraciones total [umol/l] de los distintos casos en t=7200 s.

Se afiade una tabla con los valores numéricos maximos y minimos para
mostrar de forma mas clara los resultados obtenidos:

Concentracién total

[umolA]
Media Adventicia

Minimo 84 0
Caso 0

Maximo 3350 469

Minimo 65.4 0
Caso 1

Maximo 3400 584

Minimo 52.1 0
Caso 2

Miéximo 3410 706

Minimo 36.5 0
Caso 3

Maximo 3400 828

Tabla 7: Minima y maxima concentracion en la media y la adventicia.
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liberacién de farmaco asociado.

Se observa una acumulacién de farmaco cuando se desplazan los
struts, la cual crece con el aumento de desplazamiento.

A continuacidn,

se representa,

para cada caso de estudio, la

concentracién media normalizada frente al tiempo en cada una de las capas de
la pared arterial, observandose como los niveles maximos de concentraciéon
aumentan con el desplazamiento forzado de los struts:
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Tiempo [s]

x10%

Caso 1 : NMC vs Tiempo
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Figura 35° Graficas modelo stent, representacion NMC respecto al tiempo.

A continuacién, se analizan los distintos casos segun la capa de la pared

aso.
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»Intima : NMC vs Tiempo intima : NMC vs Tiempo
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Figura 36: NMC modelo stent Intima.

En este modelo, el strut estda situado en la zona media de la intima. Al
producirse el desplazamiento de los struts, la intima no estd sometida a
compresién, por lo que el farmaco no se acumula en esta capa cuando se
produce la deformacién. Por este motivo, la deformacién en la intima favorece
el paso del farmaco a la media al no producirse acumulaciéon del mismo.

Media : NMC vs Tiempo

0.02 -
| NMC Media CASO 0
0018 NMC Media CASO 1
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Figura 37: NMC modelo stent Media.

En la capa media, el maximo aumenta cuando se aumenta el
desplazamiento de los struts. La tortuosidad aumenta al aumentar la
compresion, resultando de un coeficiente de difusién efectivo menor. Se produce
una acumulaciéon de farmaco en esta capa y el pico de concentracién maxima
aumenta.

En la adventicia ocurre una situacién similar a la media, siendo la
cantidad de farmaco que se transporta desde la media mucho menor. Como en
el caso anterior, cuando la compresiéon aumenta lo hace la tortuosidad y por
tanto la concentracion de farmaco.
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liberacién de farmaco asociado.

Adventicia : NMC vs Tiempo
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Figura 38: NMC modelo stent Adventicia.

5 6 7
x10%

3.2 Modelo de baldn recubierto de farmaco

casos del modelo segin la siguiente notacion:

2.5

1.5

0.5

-0.5

-1.5

-2.5

En este modelo, se analiza un balén liberador de farmaco ante distintos
niveles de deformacién. Se aplican tres niveles de presién, denominando estos

= (Caso 0:
= Caso 1:
= (Caso 2:
= (Caso 3:

no se aplica presién interna al balén.

se aplica una presién interna al balén con un valor de 0.5 MPa.
se aplica una presién interna al balén con un valor de 0.7 MPa.
se aplica una presién interna al balén con un valor de 1 MPa.

En la siguiente figura se aprecia como la deformacién principal maxima
sigue la direcciéon circunferencial del modelo, mientras que deformacién
principal minima sigue la direccién radial del modelo, mostrando la compresion
del modelo. En la siguiente figura, se muestran estas direcciones:

Direccién deformacién principal méxima

-0.5

-2.5

-2 -1

-2 -1
Figura 39: Direcciones de las deformaciones principales.

o]

1 2
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El mapa de colores de la deformacién principal maxima segun el caso de
estudio se muestra seguidamente. En las representaciones, se observa como los
valores de deformacion se incrementan cuando se aumenta la presién interna
aplicada en el baldn.

Deformacién principal méxima Caso 1 (11 Deformacién principal méxima Caso 2 [1]

0.04 0.06 0.08 0.1 0.12 0.14

Figura 40: Deformacion principal maxima modelo balon: Caso 1, Caso 2 y Caso 3.

Tal y como se observa en la siguiente figura, los valores absolutos de la
deformacién minima y maxima son similares. Como simplificacién del modelo,
se utiliza solo la deformacién principal minima (a compresién) como
instrumento en el acoplamiento con la difusién de farmacos en todas las
direcciones.

) Deformacién principal minima Caso 2 11 Deformacién principal minima Caso 3 [1]
Deformacién principal minima Caso 1[1] T T

-0.11 0.1 -0.09 -0.08 -0.07 -0.06 0.05 0.04 0.03 0.02

Figura 41: Deformacion principal minima modelo balon: Caso 1, Caso 2 y Caso 3.

A continuacién, para el caso 2 se representa la concentracién total a lo
largo del tiempo. Con ayuda de esta representacién se puede observar como el
farmaco se difunde desde el balén cuando estd en contacto con la intima, es
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decir, durante los primeros 30 s del modelo. Después del contacto del balén con
la pared, se produce un maximo de concentracién total de farmaco en la intima,
para posteriormente difundirse a la media y finalmente a la adventicia.

Concentracién total [umol/] Tiempo=90s @ Concentracién total [umol/l] Tiempo=150s e Concentracién total [umol/l] Tiempo=1650s e
2.5 25 2.5
1.5 15 1.5
0.5 0.5 0.5
o o o
2 2 2
2.5 2.5 2.5 n L
2 E) 0 T 2 ES El 5 ] 3 2 EY o 1 2
. . . ; x10°%
| . . . !
0 0.2 0.4 0.6 0.8 1 1.2 1.4 1.6 1.8
Concentracién total [umol/l] Tiempo=3600s o Concentracién total [umol/l] Tiempo=7200s @ Concentracién total [umol/l] Tiempo=25200s L
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0.5 -0.5 05
] o 0
0.5 -0.5 0.5
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1.5 --1.5 1.5
2 -2 2
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Figura 42: Mapa concentracién total [umol/l] respecto al tiempo en el Caso 2. Tiempo=90 s,
Tiempo=150 s, Tiempo=1650 s, Tiempo=3600 s, Tiempo=7200 s y Tiempo=25200 s.

En la siguiente representacién se refleja para un mismo instante de
tiempo la cantidad de farmaco total en cada uno de los casos estudiados. En
todos los casos, se observa que la concentracién total de farmaco en las
diferentes capas del tejido arterial es mayor cuando se aumenta la presién
interna ejercida sobre el balén.
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Figura 43: Concentracion total [umol/l] en t=3600 s en los casos modelo baldn.

Para apreciar con mayor claridad los resultados obtenidos, los valores
méaximos de concentracion total en la capa media se muestran en la siguiente
tabla:

Concentracién total
méxima en la media[umol/l]

en T=3600 s
Caso 0 267.7
Caso 1 286.7
Caso 2 294.2
Caso 3 305.3

Tabla 8 Concentracion total maxima en la media en t=3600 s.

En el baldn, a diferencia del stent, no puede definirse una concentracién
media normalizada (NMC), sino que tiene que definirse la concentracién total
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integrada en el volumen del dominio. Esta variable se va a definir como
concentracién total de fArmaco o total drug concentration (TDC):

1
TDC = —[ (ci(x,t) + b;(x,t))dV (24)
v:'Vi ] ]
j 7
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Figura 44: Concentracion total

En las graficas anteriores se representa la concentraciéon total de
farmaco para los casos estudiados. En ellas se observa con claridad, el pico de
concentracién maxima que se produce en la intima tras el contacto del balén
con la arteria. Ademas, se observa la influencia de la mecanica en el incremento
del maximo en cada capa.

En las siguientes graficas se observa la influencia de la mecanica en
cada una de las capas de la pared arterial.

58



CAPITULO 3. Resultados

intima : Farmaco total vs Tiempo
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Figura 45: Farmaco total Intima.

En el detalle de la representaciéon para la capa intima, se observa el
incremento de farmaco hasta los 30s, donde se produce el maximo, para
posteriormente difundirse hacia media y adventicia y reducirse en la intima

A continuacién, se representa concentraciéon de farmaco total en la
media y la influencia de la mecanica en el transporte de farmaco. Cuando la
presién interna en el balén aumenta y la pared del vaso se comprime, aumenta
la tortuosidad y el farmaco se acumula en mayor medida en las capas de la
arteria.

Media : Farmaco total vs Tiempo
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Figura 46° Farmaco total en la media modelo balon.
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En la adventicia, se observa una influencia de la mecanica similar a la
observada en la capa media.

Farmaco total [mol/l]

Adventicia : Farmaco total vs Tiempo

20—
B Farmaco total Adventicia CASO 0
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Figura 47 Farmaco total en la adventicia modelo balon.
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3.3 Modelo placa

CAPITULO 3. Resultados

Tras estudiar la influencia de la expansion mecanica de los dispositivos
en modelos simplificados de arteria sana, se procede a desarrollar modelos
computacionales de arteria afectada de placa ateroma.

El modelo consta de dos casos diferenciados segtiin la composicién del ntcleo

de la placa:

» (Caso nucleo calcificado: no existe flujo de farmaco en el ntcleo.
= (Caso nucleo lipidico: no hay conveccién en el nicleo mas existe flujo de

farmaco.

En la siguiente figura, se muestra la concentraciéon de droga en diferentes
instantes de tiempo. Se observa como tras la implantacién del balén existe un
pico de concentracion de farmaco. Poco a poco, el farmaco se va difundiendo
lentamente en la placa hasta que alcanza la capa media donde, debido a que
posee un coeficiente de difusién mas alto el farmaco se difunde mas rapido.

Concentracién total [umoll] en T=1650s

o

I
Concentracion total [umol/] en T=3600s Concentracién total [umol/] en T=7200s
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-
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Concentracién total [umolf] en T=50400s Concentracién total [umol] en T=86400s

o 1 2

Figura 48° Mapa concentracion modelo placa calcificada, t=1,650 s, t:3; 600 s, t=7200 s,
£=25,200 s, t=50,400 s y t=86,400 s.

En el caso de placa lipidica, el comportamiento del transporte de
farmaco es similar al caso anterior. El farmaco llega al ntcleo cuando ya se
encuentra en la media y en el Gltimo instante temporal.
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Figura 49: Mapa concentracion modelo placa lipidica, t=1,650 s, t=3,600 s, t=7200 s, t=25,200 s
| t=50,400 s y t=86,400 s.

ol

Se representa numéricamente el comportamiento mostrado en las
figuras anteriores a través de la concentracién total de fArmaco (TDC) en los
dos tipos de placa:

Caso Placa Calcificada: Farmaco total vs Tiempo Caso Placa Lipidica: Farmaco total vs Tiempo

90 —

Farmaco total Media Farmaco total Media
Farmaco total Adventicia Farmaco total Adventicia
80 — Farmaco total Placa 30 - Farmaco total Placa

I Farmaco total Nucleo

\,
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Figura 50: Concentracion total de farmaco modelo placa.

A continuacién, se representa la concentracién total de farmaco de los
dos casos en cada capa:
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Figura 51: Concentracion total de farmaco en las distintas capas, placa calcificada y lipidica.

Se observa que poseen un comportamiento practicamente idéntico,
siendo la concentracion en la placa, capa media y adventicia ligeramente menor
en el modelo lipidico. La concentraciéon de farmaco en la pared del vaso es
menor, debido a que parte de este farmaco se esta difundiendo hacia el ntcleo
de la placa mientras que en el caso de placa calcificada el farmaco no se difunde
en el nticleo.

3.4 Estudio de la influencia de la eleccién de farmaco
A continuacién, se muestran los resultados de las simulaciones de los

modelos anteriores, stent y balén, pero recubiertos de diferentes farmacos, ya
que todos los modelos anteriores se habian realizado con Paclitaxel.

3.4.1 Estudio de la eleccion del farmaco en stent

Se van a mostrar resultados para el modelo del stent recubierto con dos
nuevos farmacos, Zotarolimus y Sirolimus, y se van a comparar los resultados
obtenidos con el modelo previo de stent recubierto con Paclitaxel.

En primer lugar, se representa la concentracién media normalizada en

las distintas capas de la pared arterial para los tres tipos de farmaco:
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Figura 52: Concentracion media normalizada modelos stent distintos farmacos.

En las graficas anteriores, se observan numerosas diferencias. A tiempo
final, se observa que para el Sirolimus la concentracién residente en el tejido
es mayor que para los otros farmacos.

Otra caracteristica apreciable es el comportamiento del Zotarolimus. Se
aprecia mayor rapidez en el transporte de farmaco a las distintas capas de la
arteria. Sin embargo, los picos de concentracién maxima son menores que para
los demas farmacos y se mantienen menos en el tiempo.

Respecto al Paclitaxel se observa que es el farmaco que provoca picos de
concentracién mayores en la pared del vaso.

Por ultimo, se muestran los efectos que tiene cada farmaco en las
distintas capas del tejido:
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Figura 53 Concentracion media normalizada farmaco stent capas arteriales.

3.4.2 Estudio de la elecciéon del

farmaco en balén

En la siguiente figura se representa la concentracién total de farmaco
para dos balones recubiertos con farmacos distintos: Zotarolimus y Paclitaxel.
Hasta la fecha de redaccién de este TFM, no se conocen parametros de

transporte para balén recubierto

con Sirolimus, por lo que no se ha estudiado

el dispositivo recubierto de este farmaco. Se puede apreciar que la respuesta es

similar para los dos farmacos,
producidos.

Zotarolimus: Farmaco total vs Tiempo

no asi los picos de concentracién maxima

Paclitaxel: Farmaco total vs Tiempo
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Figura 54: Farmacos en balon, concentracion total de farmaco.
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Figura 55 Farmacos en balon, concentracion total de farmaco por capas.

Al representar la concentraciéon de farmaco en cada capa del tejido se
observa que el balon recubierto con Paclitaxel alcanza mayores niveles de

concentracion en todas ellas.

3.5 Comparativa entre dispositivos: stent vs balén

En este estudio, se representan los resultados para los dos dispositivos,
stent 'y balén, ambos recubiertos con el mismo farmaco: Zotarolimus.

La siguiente figura muestra los resultados para los dos dispositivos:

Stent vs Balon
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Figura 56: Concentracion total farmaco stent y balon.
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Se observa como con el balén se produce un pico de concentracién en la
intima, mientras que con el stent, el fArmaco tiende a concentrarse en la media.

El comportamiento de los dos dispositivos en cada capa arterial se
refleja en la siguiente figura:
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Figura 57: Concentracion farmaco total comparacion dispositivos por capas pared arterial.

3.6 Resultados modelo 3D

Como ultimo modelo computacional desarrollado para este TFM, se ha
realizado un modelo en tres dimensiones de un balén recubierto de farmaco.
Realizar el modelo en 3D permite afiadir la anisotropia real existente en el
tejido arterial. Para modelar el tejido se va a utilizar el modelo de material de
Holzapfel, que incorpora la anisotropia inducida por la direccionalidad de las
fibras, tal y como se ha explicado en capitulos anteriores.

A continuacién, se muestra una imagen perteneciente al modelo donde
se representan las direcciones de las fibras en cada capa de la pared arterial:
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Figura 58’ Fibras modelo Holzapfel.

En las siguientes figuras se representan las deformaciones principales
méaximas y minimas, comparandolas con un modelo 2D sometido a la misma
presién interna.
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Figura 59: Deformacion principal maxima, modelo 3D y 2D.
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Deformacién principal minima [1] Deformacién principal minima [1]

Figura 60° Deformacion principal minima, modelo 3D y 2D.

Las anteriores representaciones permiten realizar una comparacion
entre el modelo anisétropo de Holzapfel en 3D y el modelo isétropo de Yeoh en
2D. Respecto a la deformacién maxima no existen grandes variaciones entre
los modelos 2D, resultando niveles de deformaciéon similares para la misma
presién aplicada. No obstante, en la deformacién minima existe una pequena
variacion, resultando mayores niveles de compresién en el modelo 3D.

A continuacidn, se representa la concentracién total en diferentes
instantes temporales en los dos modelos estudiados:
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En la figura anterior se observa como para el primer instante de tiempo
existe mayor concentracién de farmaco en el modelo 2D. No obstante, para los
dos ultimos instantes de tiempo, los resultados en ambos modelos son
similares. A continuacidn, se representa el farmaco total en cada una de las
capas de la pared arterial para ambos modelos:

Modelo 2D vs Modelo 3D
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Figura 62: Farmaco total modelo 2D y 3D.
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En la anterior grafica se observa la existencia de un comportamiento
similar entre los dos modelos.
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Figura 63° Farmaco total por capas, modelo 2D y 3D.

La mayor diferencia entre los modelos se encuentra en el pico de
concentracién maxima de la intima. La diferencia entre los valores pico de
concentracion de los dos modelos es debida a la resolucién de la malla del
modelo 3D. Debido al coste computacional del modelo 3D y el procesador
disponible para realizar las simulaciones, no es posible reducir el tamafo de
los elementos del mallado ni aumentar el nimero de los mismos con el objetivo
de obtener mayor precision en los resultados
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CAPiTULo4 I

Conclusiones y lineas futuras

Las cardiopatias isquémicas producidas por aterosclerosis siguen siendo
la principal causa de muerte desde hace 15 afos. En la actualidad, la principal
alternativa para tratar la estenosis critica producida por aterosclerosis es la
angioplastia donde se restituye el flujo sanguineo tras la expansién de un balén
o stent. Sin embargo, estos dispositivos provocaban un estrechamiento
prematuro llamado restenosis. Los stents y balones liberadores de farmaco se
presentan como la solucién tanto a la estenosis como a una futura restenosis.

Por este motivo, el avance en modelos computacionales mas realistas de
dispositivos intravasculares, que incluyan tanto la mecanica como la difusién
de farmaco, es primordial para mejorar la eficacia de los mismos y asi reducir
las defunciones por esta enfermedad.

Los estudios previos reportados no incluian la mecéanica acoplada al
transporte de farmaco, ni arrojaban a priori efectos de la mecanica en la
difusién. Asi mismo, los modelos computacionales de balén liberador de
farmaco presentes en la literatura no contaban todavia con el nivel de realismo
de los modelos ya existentes de stent liberador de farmaco.

Los analisis del acoplamiento de la mecanica y la difusién de farmaco
indican que, en los primeros instantes temporales, el pico de concentraciéon
maxima se ve afectado notablemente por la deformacién de las capas arteriales.
No obstante, la difusién no se ve modificada por la mecanica en las etapas
finales. Uno de los parametros principales en el disefio de los dispositivos
intravasculares es la dosis de droga inicial de los mismos, ya que si esta es muy
elevada puede resultar téxica para el tejido y dafiar la reendotelizaciéon de la
arteria. En los resultados obtenidos se ha visto reflejado que la deformacién de
la pared arterial es un parametro que se debe considerar en el calculo del pico
méaximo de farmaco liberado al tejido arterial.

El stent permite un control mas eficiente del farmaco segin las
caracteristicas de la difusividad del material del recubrimiento del strut. El
strut puede incluso fabricarse con distintos recubrimientos y propiedades. En
cuanto al balén tan solo se encuentra unos 30s en contacto con la arteria,
durante los cuales se produce un pico de concentracién mayor en la intima y
una difusién mucho mas progresiva en la media. Por consiguiente, el stent
liberador de farmaco es un dispositivo con mayor controlabilidad que el balén
con recubrimiento.
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El modelo de placa de ateroma desarrollado en este trabajo donde se
acoplan la difusién de farmaco con la expansién mecanica del dispositivo
representa un avance respecto de los modelos habitualmente existentes en la
literatura. Se observa que la geometria de la placa y el nivel de estenosis son
clave en la difusién del farmaco. La diferencia entre coeficientes de difusién de
la placa y la capa media hace que el farmaco se dirija hacia la media con mayor
rapidez. Asi mismo, seria necesario anadir, en un futuro estudio, el término
reactivo de la placa en la ecuacién del transporte de masa, que por falta de
datos experimentales en la literatura no se ha afiadido en este trabajo.

Los resultados comparativos entre distintos farmacos muestran
comportamientos de difusién y adhesiéon al tejido muy diferentes, por lo que
cada caso clinico debe ser analizado encontrando el farmaco que mejor se
adapte a las necesidades del paciente.

La comparacién entre el modelo 3D y 2D arroja resultados similares,
tanto en lo referente a la mecanica como en el transporte de farmaco. La mayor
diferencia se encuentra en el pico de concentracién en la intima. Sin embargo,
esto es debido a un refinamiento en el mallado 3D debido al elevadisimo coste
computacional del mismo. Los estudios previos se han realizado en modelos 2D,
ya que se obtienen resultados similares con un coste computacional menor.
Indudablemente, el estudio en tres dimensiones se podria haber extendido al
stent liberador de farmaco e incluso a un modelo con placa ateroma, sin
embargo, estos modelos quedaban fuera del alcance y objetivo de este Trabajo
Fin de Master y se prevé su inclusion en futuros trabajos mediante
procesadores mas potentes.

En definitiva, se han dado los primeros pasos hacia el primer modelo
computacional con acoplamiento de la expansion mecanica en la liberacién de
fArmaco, tanto en stent como en balén. Ademas, se han desarrollado modelos
computacionales con la mecanica acoplada al transporte de farmaco en arteria
con placa ateroma y un modelo en 3D de balén. Estos modelos permiten mejorar
el estudio del comportamiento mecéanico de los dispositivos y su relacién con la
difusién del farmaco, pudiendo avanzar hacia estudios que logren un disefio
optimizado de los dispositivos.
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ANEXOS

Anexo I: Ecuaciones modelos computacionales

En este Anexo se realiza una descripcién méas exhaustiva de las

ecuaciones utilizadas en los modelos computacionales.

Modelo stent

—D,Vc, +uc, =0

=D Ve, +uc, =0

c, =0
ADVENTICIA A
—D Ve, +uc, =0 — Ecuaciéon Conveccién-Difusion T
MEDIA
—D,,Vc,, +uc, =0 Ecuacién Conveccién-Difusién-Reaccién
TEL Js.c Jse1
INTIMA
—D,Ve, +uc, =0 ET _ Ecuacion Conveccion-Difusion
w=0 Jser

LUMEN

Ecuacion Navier-Stokes

r 7 Eje de simetria ®* =0)

Ecuaciéon Conveccidon-Difusion

Figura 64: Esquema ecuaciones modelo stent

—DsVes +ucg =0

p=0

—V(DVC) =0

En primer lugar, se analizan las ecuaciones utilizadas en el modelo del

stent liberador de farmaco.

=  Flujo en el lumen
El fluido sigue la Ecuacién Navier Stokes:



(ul : V)u, = —Vpl + RielAul, (25)

denotando u; y p; como la velocidad y la presién en el lumen respectivamente.

El ntimero de Reynolds de la sangre circulando en el lumen se considera: Re; =
Yodiby _ 400 [7], el cual se ha obtenido de velocidades normales de la sangre en
arterias coronarias. Los propiedades fisicas de la sangre han sido obtenidas de
la literatura, siendo la densidad de la sangre p, = 1060% [7] y la viscosidad

dindmica p; = 0.0035 Pa - s [23]. La ecuacién de continuidad se describe como:

2
V-u; = 0 (27). Como condiciones de entrada: uy = 2u, (1 - (g) ) (28) y salida

P = 0.
= Teoria medio poroso

Se rige por la Ley de Darcy, en el caso de la intima:

_ HUplasma
Vpl'ntima - Pp.intima Uintimas (29)
Bt

cuya ecuacion de continuidad se expresa como:

0 (Pplasmatintima)
ot + pplasmav *Uintima = 0. (30)
En el caso de la media:
_ HUplasma
meedia - Pp media Unedias (31)

cuya ecuacion de continuidad se define como:

P .
(pplasrgttzgmedta) + ,Dplasmav ‘WUpmedia = 0. (32)

Por ultimo, en el caso de la adventicia:

_ HUplasma
Vpadventicia - Pp adventicia Ugdventicias (33)

cuya ecuacion de continuidad se describe como:

9 (Pplasma€adventicia)
at + PplasmaV * Wadventicia = 0- (34)

Como condiciones de contorno en las membranas semipermeables se
utilizan las ecuaciones de Kedem-Katchalsky para describir la discontinuidad
de flujo existente, quedando definidas como sigue a continuacién:

]v,ET = Lp,ETApET = Lp,ET(plumen—pintima)’ (35)
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Jvier = Lp e Apier = LpieL (Pintima-Pmedia)s (36)

]v,EEL = Lp,EELApEEL = Lp,EEL (pmedia—padventicia)- (37)

= Ecuacién conveccién-difusién-reaccién
En el lumen la ecuacién de convecciéon difusiéon se expresa como:

OClumen

ot V' (DiyumenVCiumen) — Wiumen * VCiumens (38)

como condiciones de contorno en el lumen, a la entrada se considera una
concentracién nula y a la salida se considera un flujo totalmente convectivo.

En los struts del stent se considera que el transporte de farmaco se
realiza Unicamente por difusién. Como condiciones de contorno se considera
igualdad de flujo y de concentracién en las interfases polimero-pared y
polimero-sangre.

En la intima la ecuacién se describe como:

ICintima _
ot =V (Dintimavcintima) — Uintima * Veintima- (39)

En la media la ecuacién se expresa como:

9Cmedia _
Py V- (Dmediavcmedia) — Umedia " Vimedia + Rmedias (40)

el término reactivo queda especificado como:

db
Rmedia = d_tl = k{Cmedia(bmax - bl) - k{bl, (41)

k{ y kise relacionan a través de k; valor que depende del farmaco
T
utilizado, kg = % (42).
1
Por dltimo, en la adventicia la ecuacién se refleja como:

JCadventicia
ot =V (DadventiciaVcadventicia) — Uadventicia vcadventicia- (43)

Para modelar la discontinuidad de concentracién en las membranas
semipermeables, se utiliza de nuevo las ecuaciones de Kedem Katchalsky:

Jser = PerAcq et + SerCopr)vETS (44)

]s,IEL =P IELACa,IEL + SIELC_a,IEL]v,IEL, (45)
]s,EEL = PgpAcq peL, + SEELCa,EEL) v EEL> (46)
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siendo P; la permeabilidad de cada una de las membranas, ¢, ; la concentracién
media de la fase fluida ponderada de la membrana. ¢, ; gradiente concentracion
de la fase fluida ponderada en la membrana y s; término incertidumbre.

Modelo balén
/; —;\

c, =0
N\
ADVENTICIA
Ecuaciéon Conveccion-Difusion
Js.EeL
MEDIA Ecuacion Conveccién-Difusion-Reaccion
JsiL
INTIMA \ Ecuacion Conveccion-Difusion ] /

Ib
BALON

Figura 65 Esquema ecuaciones modelo balon

En segundo lugar, se analizan las ecuaciones utilizadas en el modelo balén
recubierto de farmaco:

=  Teoria medio poroso
Se rige por la Ley de Darcy, en el caso de la intima:

_ Hplasma
vpintima - Pbintima Uintima> (47)
Bt

cuya ecuacion de continuidad se define como:

6(pplasma“—'l’nt.‘ima)

at + pplasmaV *Umtima = 0, (48)

como condicién de contorno en la intima en el caso del baléon se tiene una
condicion de presion.

En el caso de la capa media:

_ Uplasma
meedia - Pp media Umedia> (49)

cuya ecuacion de continuidad se describe como:

v



a(pplasma‘gm(-zdia)

at + PpiasmaV " Wmedia = 0. (50)

Por ultimo, en el caso de la adventicia:

_ Kplasma
vpadventicia - = Pp adventicia Ugdventicias (51)

cuya ecuacion de continuidad se expresa como:

a(pplasmagadventicia)
at

+ pplasmav " Ugdventicia = 0- (52)

Como condiciones de contorno en las membranas semipermeables se
cuenta con las ecuaciones de Kedem-Katchalsky, para modelar la
discontinuidad existente en el flujo a través de las mismas, quedando definidas
como sigue a continuacion:

Joier = Lp et Apier = LpieL (Pintima-Pmedia)s (53)
JveeL = Lp et APeEL = Ly EEL (Pmedia—Padventicia)- (54)

= Ecuacién conveccién-difusién
En la intima la ecuacién se expresa como:

ICintima _
ot =V (Dl’ntimavcintima) — Untima * VCintima- (55)

En la media la ecuacién se describe como:

OCmedia _
at V- (Dmediavcmedia) — Umedia " Vimedia + Rmedias (56)

el término reactivo queda descrito como:

db
Rmedia = d_tl = k{Cmedia(bmax - bl) - k{bl, (57)

k{ y kise relacionan a través de k; valor que depende del farmaco
T
utilizado, kg = % (58).
1
Por dltimo, en la adventicia la ecuacién se especifica como:

OCadventicia
ot =V (Dadventiciavcadventicia) — Ugdventicia * VCadventicias (59)

posee una condicién de presién a la salida de la adventicia.
La diferencia fundamental con respecto al modelo del stent es la

condicién de contorno de entrada de la intima. Se define un flujo entrante en el
endotelio que va a resultar dependiente del tiempo:



k144
Mw

Jo() = (G e ™", (60)

siendo k; = 0.009208 s71y 4, = 23.95 Cl:ngz constantes halladas empiricamente

[22] y My, el peso molecular del fArmaco utilizado en cada caso. Tras estos 30
segundos, el flujo en el endotelio pasa a ser nulo. Esta condicién queda definida
con la siguiente funcién:

Jp (), t < 30s

0,t > 0s 61)

j© =

Para las membranas restantes (IEL, EEL), se utilizan, igual que para
el caso del stent, las ecuaciones de Kedem-Katchalsky para modelar la
discontinuidad en la concentracién de farmaco a través de las mismas:

]s,IEL =P IELACa,IEL + SIELC_a,IEL]v,IEL, (62)

]s,EEL = PgpAcq peL, + SEELCaEEL) v EEL> (63)

siendo P; la permeabilidad de cada una de las membranas, ¢, ; la concentracién
media de la fase fluida ponderada de la membrana. ¢, ; gradiente concentracion
de la fase fluida ponderada en la membrana y s; término incertidumbre.
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