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TITULO*: CARACTERIZACION DE UNA ALEACION CON MEMORIA DE
FORMA NIQUEL-TITANIO UTILIZADA PARA LA FABRICACION DE MICRO-
TUBOS EMPLEADOS EN OPERACIONES CARDIOVASCULARES.

AUTORES: Ochoa Garcia Nidya Marcela, Rojas Mdénica Andrea™*

PALABRAS CLAVES: Superelasticidad, nitinol, microtubo, biocompatibilidad,
propiedades mecanicas.

RESUMEN: EI comportamiento mecanico en tension, compresion y flexiéon se
evalué en dos grupos de microtubos NiTi policristalinos: (i) en condicion de
recibido (Temperatura ambiente, 37 y 100°C) y (ii) después de ser expuestos a un
flujo sanguineo simulado (37°C) con el fin de establecer variaciones en las
propiedades mecanicas que pudieron incidir por la exposicion a la solucién
fisiologica.

Los ensayos se realizaron partiendo de la aleacion en estado austenitico lo cual se
estimo a partir de las temperaturas de transformacion (Rs =4.91°C R =-6.30°C Mg
=-47.24°C M; =-62.25°C As =-5.21°C A;=15.94°C) obtenidas mediante Calorimetria
Diferencial de Barrido (DSC). La aleacidn presentd una microestructura
compuesta una matriz TiNi, con una fina distribucién de precipitados TisNis €
inclusiones de carburos de titanio.

Los resultados experimentales mostraron diferencias en la respuesta mecanica
con la temperatura de ensayo y con el estado de carga aplicado. Los microtubos
exhibieron superelasticidad a 24,6°C y 37°C; por el contrario a 100 °C, se deforméd
como un material convencional. Las propiedades mecanicas del material no
presentaron variaciones de acuerdo al tiempo de exposicion en la solucién, puesto
que la cantidad de niquel disuelta fue minima en comparacion al presente en la
aleacion. Ademas, los niveles de niquel alcanzados, estuvieron dentro de los
limites aceptados en la sangre, lo cual no modifica de forma directa el desempefio
del dispositivo, haciendo viable la reutilizacién.

*Trabajo de Investigacion.
**Facultad de Ingenierias Fisicoquimicas, Escuela de Ingenieria Metalurgica y
Ciencia de Materiales. Director: Luis Emilio Forero Gémez.



TITLE*: CHARACTERIZATION OF Ni-Ti SHAPE MEMORY ALLOY FOR THE
MANUFACTURE OF MICRO-TUBES USED IN CARDIOVASCULAR SURGERY.

AUTHORS: Ochoa Garcia Nidya Marcela, Rojas Moénica Andrea™*

KEYWORDS: Superelasticity, nitinol, tubing, biocompatibility, mechanical
properties.

ABSTRACT: Mechanical behavior of polycrystalline microtubes NiTi under uniaxial
tension, compression and bending was studied on two sets: (i)as-received
microtubes (at 24,6°C, 37°C and 100°C), and (ii) microtubes after exposition in
simulated body fluid (Hank’s Solution) at 37°C. Thus, it was found variations in
mechanical properties happened by exposition at physiological solution.

The mechanical tests were realized in austenitic alloy using transformation
temperatures data (Rs =4.91°C R; =-6.30°C Mg =-47.24°C M; =-62.25°C As =-
5.21°C A;=15.94°C). These temperatures were founded using diferential scanning
calorimetry (DSC). The alloy showed microstructure of a TiNi matrix, with a finely
dispersive TisNi4 precipitates and Titanium Carbide (TiC) inclusions.

The experimental results showed significant variations in the mechanical response
with testing temperature and the applied loading direction. The microtubes showed
superelasticity at 24,6 and 37°C; on the contrary, the deformation of the alloy was
similar to a conventional material at 100°C without showing martensitic
transformation. The mechanical properties are same after exposition at Hank’s
solution. This is posible because the nickel amount dissolved was not significantly
greater in comparation with alloy composition. Also, the nickel levels reached were
below the critical concentration in the blood. The microtubes performance didn’t
change, and they can be used several times.

*Trabajo de Investigacion.
**Facultad de Ingenierias Fisicoquimicas, Escuela de Ingenieria Metalurgica y
Ciencia de Materiales. Director: Luis Emilio Forero Gomez.



INTRODUCCION

El desarrollo de los biomateriales esta relacionado con el desarrollo de la
medicina moderna y los nuevos materiales. Dispositivos tales como protesis
articuladas, proétesis vasculares, stents, microtubos y valvulas para el corazén son

algunos ejemplos de los adelantos en esta area.

Los biomateriales pueden ser aleaciones metalicas, ceramicos, polimeros o
materiales compuestos. En el primer grupo se encuentran las aleaciones niquel-
titanio conocidas como nitinol las cuales poseen un gran potencial de aplicacion en

el ambito cardiovascular.

El nitinol es una aleacién utilizada en ciertos implantes quirdrgicos, que
proporciona nuevas capacidades funcionales, mejoramiento del desempefo y la
posibilidad de usar técnicas menos invasivas, debido a caracteristicas unicas tales
como memoria de forma y superelasticidad. Asi, este material da la opcién de
hacer implantes autoexpandibles y autocompresibles activados por la temperatura

corporal.

El presente proyecto comprende una caracterizacién de una aleacion con memoria
de forma niquel-titanio enfatizando en sus propiedades mecanicas vy
metalograficas, mediante la ejecucidén de ensayos de tensidn, compresion y flexidon
a tres temperaturas comunmente empleadas en el ambito quirdrgico, microdureza
a temperatura ambiente y cdmo estos resultados pueden cambiar con la
exposicion del material a un fluido sanguineo simulado. A partir de esto establecer
si el material cumple con los requerimientos necesarios para su utilizacion como

implante y/o dispositivo en operaciones cardiovasculares.



1. ASPECTOS GENERALES

1.1. DESCRIPCION DEL PROBLEMA

En gran parte del mundo, el trabajo conjunto de la Medicina y la Ciencia de los
materiales ha permitido la unificacién del conocimiento de estas dos disciplinas en
pro del desarrollo de materiales implantables en el cuerpo a fin de reemplazar y/o
restaurar tejidos vivos y sus funciones, contribuyendo asi a mejorar la calidad de

vida del ser humano y brindando una expectativa de vida mayor.

En Colombia, sin embargo, la falta de cooperacién entre estas dos areas del
conocimiento ha sido una de las principales causas de retraso tecnolégico, puesto
que la medicina se ha limitado a utilizar en cirugias cardiovasculares dispositivos
como stents y micro-tubos elaborados en estos materiales, sin tener un
conocimiento previo de sus caracteristicas estructurales, que pudiera proporcionar
la suficiente informacion para evaluar la respuesta mecanica a los diferentes

esfuerzos originados por érganos y tejidos que constituyen el cuerpo humano.

Otro inconveniente que surge a raiz de la no comprension de las propiedades de
estos materiales, es la dificultad para ingresar al campo de la fabricacion y disefio
de estos componentes, lo cual conlleva a tener que adquirirlos en otros paises,
limitando asi su acceso desde el punto de vista econdmico, y a su vez, retrasando

el desarrollo tecnologico.

Las proyecciones médicas especialmente en el campo de la cirugia cardiovascular
estan orientadas hacia la implementacion de sistemas stent-catéter para tratar
diversas patologias y promover la realizacion de intervenciones quirurgicas no

invasivas, que requieren la miniaturizacién de los instrumentos.
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En este contexto, uno de los materiales mas sobresalientes es la aleacion niquel-
titanio conocida como nitinol, la cual ha desplazado a otros biomateriales debido a
su excelente biocompatibilidad, baja densidad, balance de propiedades mecanicas
y resistencia a la corrosion, ademas de presentar dos caracteristicas unicas como
son: memoria de forma y superelasticidad. Sin embargo presenta el inconveniente
de un alto costo en comparacion con otros biomateriales convencionales, ya que
la obtencion de la aleacion y/o fabricacion de los diversos productos requieren

métodos sofisticados y mayor control de los procesos.

Es importante mencionar que a nivel internacional existen diversos estudios sobre
el nitinol en perfileria tal como varillas, alambres y placas, principalmente. Sin
embargo en microtubos son pocas las investigaciones que se han efectuado. En
Colombia, no se conoce de estudios publicados referentes al comportamiento
mecanico del nitinol sino enfocados a tratamientos térmicos y a evaluar la
resistencia a la corrosién, siendo esta una de las razones por las cuales no se
posee un conocimiento adecuado y sin una base tedrica es poco factible introducir

nuevos desarrollos en esta area.

Con este fin se desarrolla la presente investigacion, la cual pretende aportar un
legado de principios tedricos que sera la base para estudios adicionales referentes
al comportamiento y diferentes propiedades de estas aleaciones, con el propdsito
de construir el conocimiento necesario para impulsar a Colombia hacia el campo
del disefio y la fabricacion de dispositivos e implantes de nitinol para ser utilizados
en cirugia cardiovascular, asi como proveer las herramientas necesarias para

efectuar un control de calidad de los mismos.
1.2. ANTECEDENTES
Un entendimiento completo del comportamiento mecanico del nitinol es critico en

el disefio de los dispositivos médicos, por lo cual se han realizado diversos
3
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estudios enfocados inicialmente en la aplicacién de ensayos tensiles sobre varillas
y alambres, a fin de evaluar diversos aspectos, pero sin existir una continuidad
clara entre éstas investigaciones. Algunas de las contribuciones importantes

obtenidas de los trabajos efectuados se exponen a continuacion:

Liu Y., Humbeeck J. [1] efectuaron ensayos de tensidon y compresion sobre varillas
de una aleacion martensitica Ni-Ti equiatdmica y soportaron los resultados con un
estudio microestructural. Los investigadores encontraron una asimetria en las
curvas c vs. € consistente en que bajo tensién se forma una region plana, mientras
que bajo compresion se requieren esfuerzos mas altos y el material endurece
rapidamente por deformacién sin dar opcidén a la formacién de una zona plana.
Esto indica que el mecanismo de deformacion en tension es diferente al de
compresion. Bajo tension ocurre reorientacion de las variantes martensiticas a
través del movimiento interfacial de éstas; mientras que bajo compresion se
genera una alta densidad de dislocaciones dentro de las maclas, pero no se

presenta reorientacion de la martensita.

Hornbogen E., Mertinger V. [2] evaluaron propiedades tensiles de dos aleaciones
NiTi (55.16%at. Ni, 55.6%at Ni) con diferentes microestructuras de fase austenita
a fin de observar el efecto de la composicion quimica, los precipitados y los
defectos estructurales (dislocaciones) sobre el comportamiento de transformacion.
Del estudio se concluyé que la temperatura de transformacién aumenté en
presencia de defectos y precipitados de gran tamano. Adicionalmente, las
dislocaciones modificaron la naturaleza de la reaccion favoreciendo la fase pre-
martensitica (R) y aumentaron el esfuerzo critico para la transformacion inducida

por esfuerzos.

Pelton A.R., Miyazaki S. [3] realizaron ensayos de tension a diferentes
temperaturas (-100°C a 150°C) sobre un alambre de nitinol (Ti-50.8%at Ni) para

observar la influencia de la temperatura de trabajo sobre el comportamiento
4
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mecanico del material. Los resultados permitieron predecir que el comportamiento
superelastico es exhibido en un rango de temperatura comprendido entre 0°C vy
60°C quedando abierta la posibilidad para su utilizacién en aplicaciones médicas,
ya que la temperatura corporal forma parte de este rango. Igualmente observaron
que los esfuerzos a los cuales comienza la transformacion aumentaron a medida
que incrementaba la temperatura dificultando la formacién de martensita.
También fue evidente que a partir de 100°C la deformacion del material fue una
contribucion tanto de la transformacion martensitica como de los mecanismos
plasticos que ocasionan deformaciones no recuperables. Finalmente se determiné
que la resistencia ultima a la traccion disminuyé gradualmente aumentando la
temperatura, mientras que la ductilidad permanecié casi constante hasta que

decrecio drasticamente por encima de 150°C.

Lopez H.F., Salinas A., Calderén H. [4] evaluaron la respuesta mecanica a tension
y compresion sobre varillas de una aleacion Ni-52%at Ti martensitica, y mediante
observacion de la microestructura se justificé el comportamiento exhibido. Los
resultados mostraron el desarrollo de una zona plana en las curvas ¢ vs ¢ tanto en
tensibn como en compresion, la cual perdura mas bajo esfuerzos tensiles.
Durante la deformacion elastico-lineal no se encontraron diferencias en el
comportamiento bajo tensién y compresion, pero a partir de 2% de deformacién

los esfuerzos en compresidon fueron mas altos que en tension.

En afos mas recientes uno de los productos fabricados en nitinol que mas utilidad
ha mostrado son los microtubos ya que constituyen una herramienta indispensable
para las cirugias de minimo acceso y son el material a partir del cual se fabrican

otros dispositivos importantes como los stents.

Con frecuencia se ha pretendido que los resultados basados en alambres y
varillas describan la respuesta de los microtubos NiTi. No obstante, dada la

anisotropia del material y los cambios en las propiedades mecanicas y fisicas de
5
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las aleaciones con memoria de forma durante la transformacion, el disefo
apropiado de los articulos de nitinol requiere conocer el comportamiento de
deformacion del elemento particular y a las temperaturas de aplicacién, con el fin

de desarrollar modelos constitutivos mas confiables sobre el producto.

Sin embargo, los estudios experimentales desarrollados sobre microtubos son
limitados y se han dirigido a evaluar basicamente el comportamiento superelastico
y la deformacion por transformacion de fases mediante ensayos tensiles y estudio

de la morfologia superficial.

Asi, se ha determinado que la deformacidn macroscoépica de tubos superelasticos
es realizada por la nucleacién y propagacién de una banda de martensita
helicoidal. El proceso de nucleacion se inicia al alcanzarse el esfuerzo maximo de
la curva o vs. ¢ superelastica y su formacién ocasiona una caida de este esfuerzo.
Su crecimiento progresa a un esfuerzo aproximadamente constante mediante un
incremento gradual en el ancho y la longitud de la banda hasta que finalmente

coalesce formando una banda cilindrica unica [5,6,8].

Este modo de deformacion localizada también fue observada por Ng y Sun [8] en
tubos con estructura inicial romboédrica (R) durante la transformacion inducida por
esfuerzos (R-»Martensita), pero en este caso, la banda que nuclea y crece es
cilindrica e inclinada y la caida del esfuerzo requerida para tal proceso es menor, y
al igual que las curvas para tubos superelasticos también exhibe una zona plana.
Por otro lado, encontraron que la deformaciéon en tubos de nitinol martensitico a
nivel macroscopico es homogénea y que la curva tensil exhibe un endurecimiento
por deformacién gradual a diferencia de los resultados obtenidos con alambres y

varillas [1,4].

En este trabajo también se ensayo una aleacion cuyo estado inicial es una

combinacion de austenita y fase R. La curva tensil exhibe dos aparentes
6
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fluencias, la primera a un esfuerzo menor es la transicién de Austenita a fase R
caracterizada por un porcentaje de deformacién muy pequefio del orden de 0.2-
0.4% y una deformacion macroscépica homogénea. A un esfuerzo mas alto se
activa la transformacion de fase R a Martensita ocasionando un significativo

porcentaje de deformacion.

Dependiendo del ciclo térmico y la temperatura de ensayo se pueden obtener
diferentes procesos de deformacion de acuerdo a la estructura originada en el
material.  Asi, ensayos tensiles efectuados a diferentes temperaturas han
evidenciado que al igual que en alambres, los esfuerzos requeridos para promover
la respectiva transformacién de fase aumenta con el incremento en la temperatura
y solamente a temperaturas superiores a As es posible obtener un material
superelastico ya que ocurre una transformacién directa de Austenita a Martensita y

el proceso es totalmente reversible [8].

Finalmente es necesario mencionar que durante la revisién de las investigaciones
efectuadas sobre micro tubos Ni-Ti no se encontré evidencia experimental que
muestre el comportamiento de estos componentes bajo otro tipo de cargas como
flexion y compresion, propiedades igualmente importantes en el disefio de muchos

dispositivos médicos que se evaluaran en este trabajo de investigacion.

1.3. OBJETIVO GENERAL

Evaluar las propiedades mecanicas de una aleacion con memoria de forma
Niquel-Titanio utilizada para la fabricaciéon de micro-tubos con el fin de establecer
si cumplen con los requerimientos para ser empleados en operaciones

cardiovasculares.
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1.4. OBJETIVOS ESPECIFICOS

> Establecer la microestructura y su influencia en las propiedades mecanicas

estudiadas en los microtubos de nitinol.

» Evaluar propiedades mecanicas tales como resistencia a la traccion y
compresion y flexion de una aleacion con memoria de forma Niquel-Titanio
considerando tres temperaturas comunmente manejadas en el ambito

quirurgico.

» Establecer la influencia de un ambiente sanguineo simulado quimicamente
a temperatura corporal sobre las propiedades mecanicas y microdureza del

material.



2. MARCO TEORICO

Nitinol es el nombre genérico del grupo de aleaciones Niquel-Titanio equiatdmicas.
Estas aleaciones poseen memoria de forma, las cuales fueron descubiertas hacia
el ano 1960 por William J. Buehler, investigador del Laboratorio Naval de
Ordnance en Estados Unidos de América. En la década de los 70 se report6 el

uso del nitinol para propodsitos médicos.

Existen muchas mas aleaciones susceptibles de presentar el efecto de memoria
de forma como son: Ag-Cd, Au-Cd, Cu-Al, entre otras. Sin embargo, el nitinol es
de las pocas aleaciones potencialmente explotables en el campo médico debido a
sus ventajas adicionales como biocompatibilidad y comportamiento superelastico
alrededor de la temperatura corporal. Asimismo presentan un excelente balance
de propiedades mecanicas y resistencia a la corrosidon que hacen posible la

fabricacion de diversos implantes y herramientas quirurgicas.

2.1. PRINCIPIOS GENERALES

2.1.1 Transformacion Martensitica Termoelastica

El efecto memoria de forma y la superelasticidad del nitinol son consecuencia de
una transformacion martensitica termoelastica reversible que se presenta entre
dos fases en las cuales puede existir esta aleacion dependiendo de la temperatura
y el esfuerzo aplicado. Estas fases son conocidas como Martensita, fase de baja
temperatura, y Austenita, fase de alta temperatura, cuyas propiedades y estructura

cristalina son notablemente diferentes entre si.

La estructura cristalina para la fase austenita es una cubica simple ordenada de

tipo B2 o también llamada estructura CsCl, mientras que la martensita presenta

9
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una estructura monoclinica llamada B19'. Estas se pueden apreciar con mas

detalle en la figura 2.1.

(b)
§ B8y
.
Y S ‘_,_,. .0
. o \
/ [110], \,8=9?, 78 By |10,

FIGURA 2.1. Estructura de la fase austenitica B2 (a), y estructura de la martensita
B19’ (b), en el sistema Ni-Ti. [10]

La transformacion martensitica se manifiesta en un rango de temperatura
denominadas Temperaturas de transformacién, las cuales son fundamentales en

la caracterizacion de estas aleaciones.

Desde un punto de vista macroscopico, la transformacion martensitica originada
por un cambio de temperatura puede ser representada en la figura 2.2. Cuando la
Austenita se enfria, la temperatura a la cual inicia su transformacion a Martensita
se denomina Temperatura de inicio de la Martensita (Ms), cuando éste cambio
termina se denomina Temperatura de finalizacion de la Martensita (M;). Durante el
calentamiento, la Martensita inicia un cambio a Austenita en una temperatura
denominada Temperatura de inicio de la Austenita (As), cuando éste cambio
termina se denomina Temperatura de finalizacion de la Austenita (As). La
composicion y los tratamientos metalurgicos afectan directamente estas

temperaturas de transformacion.

De la figura 2.2, se hace evidente que las temperaturas a las cuales comienza y se
forma la Austenita, no corresponden a las temperaturas del proceso inverso
10
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(Austenita a Martensita), como consecuencia de la histéresis de transformacion;
generalmente definida como la diferencia entre las temperaturas a las cuales el
material es 50% Austenita durante el calentamiento y 50% Martensita durante el

enfriamiento. Esta diferencia puede ser superior a 20 o 30°C.

& | Ms: T"inicio transformacion martensitica
Mf: T final transformacion marfensitica
As: Tinicio transformacion austenitica
Af: T7 final transformacién austenitica

s R mcm:.-
100% =
1\,-15 " :
\“‘ "ﬂ"'---'-‘___..--"'"'.
Martensita [
= | ¥ |
: ’. ' /
E "f—z I,"'.Ir B B
: / . ’
= f B
=, /)
e -
} I \ ‘L'C1.-h1'.~,ﬂh-.,'.,.\
Mf

L

Temperatura
FIGURA 2.2. Esquema macroscoépico de la transformacién martensitica de una aleacién con
memoria de forma. Se sefialan en él las temperaturas caracteristicas. [9]
A nivel microscopico, la transformacion martensitica se produce en ausencia de
difusién atémica y se caracteriza por un cizallamiento de la red cristalina conocido
como Maclado (Figura 2.1) a través del cual se forman placas de martensita
coherentes con la fase originaria mediante el desplazamiento coordinado de los

atomos (en distancias inferiores a las interatdmicas).

Existen diversas posibilidades de orientacion de las placas de martensita que se

autoacomodan con el fin de conservar la forma original. Estos dominios

11
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martensiticos son llamados variantes. Las variantes presentan la misma

estructura y difieren sélo en su orientacion (Figura 2.3).

interfase martensita-austenita interfase martensita-martensita

FIGURA 2.3. Representacion de variantes de martensita autoacomodadas [11].

La interfase entre las variantes martensiticas y el cristal de austenita es llamada
plano de coexistencia. Son fronteras que se caracterizan por ser bastante méviles
y porque en direccion paralela a este plano ocurre el cizallamiento de la red.
Debido a la alta simetria de la estructura cristalina de la austenita, se pueden
activar 12 orientaciones cristalograficamente equivalentes, lo que permite hasta

doce posibles variantes en el proceso de autoacomodacion de la martensita.

La acomodacién por maclado juega un papel importante en el efecto memoria de
forma y superelasticidad, ya que ante la aplicacion de un esfuerzo las fronteras de
maclado se mueven facilmente, de tal modo que unas variantes se orientan de la
misma forma que aquella variantes mas favorablemente orientadas respecto al
esfuerzo, llegando a ser dominantes en la configuracién (Figura 2.4). Este
proceso de condensacion de muchas variantes en una variante favorable se llama
demaclado, y origina una deformacion macroscopica que es recuperable cuando

la estructura cristalina se invierte a austenita durante la transformacion inversa.

12
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(a) Variante Il (b) T (c) )
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FIGURA 2.4. Modelo bidimensional de una martensita maclada presentando dos
variantes (a), proceso de demaclado que ocasiona el crecimiento de la variante | (b), y
martensita monovariante (c) [9].

2.1.2 Efecto de Memoria de Forma

El efecto es observado cuando la aleacion es enfriada por debajo de M,
transformandose completamente a Martensita, la cual es facilmente deformada
mediante la reorientacién de las variantes formadas durante el enfriamiento.
Después de la distorsion de la aleacién, la forma original puede recuperarse

calentando por encima de A¢(Figura 2.5).

Este material exhibe dos tipos de memoria de forma:

» Memoria de forma simple: es la recuperacion de la forma original por
calentamiento de la Martensita hasta la forma de mas alta temperatura. Si
nuevamente se enfria, el material no cambia de forma y debe ser otra vez

deformado para observar el efecto.

» Memoria de forma de dos modos: Se refiere a la habilidad de la aleacion para
recuperar una forma pre-establecida durante el calentamiento por arriba de la
temperatura de transformacion y retornar a una cierta forma alternativa durante
el enfriamiento.

13
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A J-"’H
Elemenio en
fase austenita
{(T=Af)

E (b) -
s
E J”J Iﬂﬂl
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) —- —ff'"ii’ii

martensita maclada Martensita Deformada
(T=MJ)

FIGURA 2.5. Esquema del efecto de memoria de forma: desde el estado
austenitico (a) se enfria para formar martensita maclada (b) sin producir cambio
de forma. Posteriormente se deforma (c). La estructura y forma original se
recuperan calentando desde (b) 6 (c) [11]. Dentro de los circulos se observa el
fenémeno macroscopicamente al deformar una barra en flexion.

2.1.3 Superelasticidad
Aunque el nitinol fue reconocido inicialmente por su propiedad de memoria de
forma térmica, existe otra propiedad muy atractiva y de gran aplicacion

denominada superelasticidad

La superelasticidad se presenta cuando el nitinol es deformado mecanicamente a
una temperatura superior a As induciendo la transformaciéon de Austenita a
Martensita. Una vez el esfuerzo es retirado la transformacion se invierte y el
material recupera su forma original. La martensita obtenida por la aplicacion de

una tension se llama Martensita inducida por esfuerzo (SIM).

14
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Para ilustrar mejor este fendmeno, en la figura 2.6 se comparan dos curvas
esfuerzo-deformacién, una de ellas corresponde a un acero y la otra es tipica del

nitinol superelastico.

El acero un material convencional que no exhibe esta propiedad presenta una
zona elastica caracterizada por un comportamiento lineal que va
aproximadamente hasta un 0.2% de deformacién. Por el contrario, el nitinol

presenta una zona elastica mas amplia, aproximada al 10% de deformacion.

E sfuerzo

i L
lJimasmu® =

D eformacian unitaria

FIGURA 2.6 curva comparativa esfuerzo —
deformacion [16].

Cuando el nitinol se somete a un esfuerzo comienza a deformarse exhibiendo
inicialmente el comportamiento elastico lineal de un metal convencional. Sin
embargo, después el material sufre una deformacion a un esfuerzo casi constante,
la cual es observada en la grafica como la regidn plana superior, debido a que alli
estd ocurriendo la transformacién de Austenita a Martensita por la aparicion
preferencial de una o un numero limitado de variantes favorablemente orientadas

para acomodarse y permitir asi el cambio de forma.
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La elasticidad culmina cuando la Austenita se transforma totalmente en
Martensita. Si en este punto se descarga entonces la transformacion se invierte y

el material se recupera totalmente pero a esfuerzos menores.

Otro aspecto que se debe considerar es que la superelasticidad soélo es posible en
un rango de temperatura comprendido entre Asy My (temperatura critica superior a
As). A temperatura mayor a Ar se garantiza que el material es completamente
austenitico y la transformacion ocurrira. Por otro lado, temperaturas mayores a My
dificultan la transformacion, ya que simultaneamente a ella surgen mecanismos de
deformacion plastica que ya no son convenientes porque el material no recupera

su forma completamente.

A partir de este comportamiento superelastico es posible obtener ciertas ventajas
tales como:

» Grandes deformaciones recuperables del orden del 10%.

» Bajas deformaciones residuales.

» Generacion de bajos esfuerzos al recuperar su forma original.

2.1.4 Comportamiento mecéanico de la aleacion Ni-Ti

Las propiedades mecanicas de las aleaciones Ni-Ti dependen de la fase estable
presente, las cuales varian considerablemente con la temperatura. Esta relacion
puede apreciarse en la figura 2.7 en donde las curvas esfuerzo-deformacién para
una aleacion con memoria de forma Ni-Ti ideal ensayada a tensién son

representadas en funcién de la temperatura.

La deformacion de la aleacién en el estado martensitico (Fig 2.7b) consta de las

siguientes etapas:

Etapa |: deformacién elastica de la martensita maclada.

Etapa Il: reorientacion de las variantes martensiticas.
16
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Etapa lll: deformacién elastica de la martensita demaclada.
Incremento adicional en la carga conduce a deformacién plastica. Al descargar
antes de la region plastica, permanece una deformacidn que se recupera

totalmente solo al calentar el material surgiendo asi el efecto memoria de forma.

Cuando la temperatura esta por encima de Md, el material completamente
austenitico se comporta como un metal convencional que es tensionado hasta la
rotura, exhibiendo una zona elastica inicial seguida por una zona plastica (Fig

2.7a).

Ty :Austenita
Ti>A

Esfuerzo

c'f Ty: Superelastico

A< Ty<Md
]
T; : Martensita
I (k) Ti<Ms
_ _ _Calentamiento_ _ _ _
0 Defun‘naciﬁnr

FIGURA 2.7. Curvas esfuerzo-deformacion de una aleacion Ni-Ti ensayada a tension
a diferentes temperaturas. Fuente: Modificada de http://www.jmmedical.com.

En el caso de la curva c), el estado inicial es Austenita, pero deformada a una

temperatura menor a Md. El proceso de deformacion es explicado como sigue:

Tramo OA : deformacién elastica de la austenita.
Tramo AB (meseta superior) : transformacion austenita a martensita
Tramo BC : deformacion elastica de la martensita. Después del punto C, el
material martensitico se deforma plasticamente a esfuerzos superiores.
Tramo C'D : recuperacion elastica de la martensita.
Tramo DE : transformacion martensita a austenita.
17
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Tramo EO : recuperacion elastica de la fase original.

La deformacion se recupera totalmente en la descarga, sin requerirse

calentamiento.

Varios estudios experimentales han verificado que al graficar la temperatura de
ensayo y el esfuerzo requerido para inducir la martensita existe una relacion lineal
entre estas variables [8, 14 ]. Esta relacion obedece la ley de Clausius-Clapeyron

y es expresado como:

do AH AM

dT T, x¢

o

Donde o es el esfuerzo requerido para inducir la transformacion, T, es la
temperatura de ensayo, AH es el calor latente de transformacién (obtenido por
medidas DSC) y ¢ es la deformacion ocasionada por la transformaciéon. AH 'y € son
controladas por la cristalografia de la transformacion y pueden ser consideradas
constantes. La consecuencia de esta relacién es que las propiedades mecanicas
de las aleaciones Ni-Ti dependen directamente de la temperatura de

transformacion y de la temperatura de ensayo.

2.2 DIAGRAMA DE FASES DE LA ALEACION NiTi

La aleacion NiTi que exhibe memoria de forma y superelasticidad tiene una
composicién aproximadamente equiatbmica que oscila en un rango de 48 a
52%at. de Ni y por lo tanto constituye la region central del diagrama de fases (Fig.
2.8) limitado por otras dos fases estables, Ti,Ni y TiNis que aparecen como

resultado de la descomposicion eutectoide de la fase TiNi a 630°C, la cual, aun no
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ha sido verificada y por lo tanto se muestra como una linea punteada en el
diagrama.

También se observa que el limite entre la fase TiNi y la fase enriquecida en titanio
(TizNi) es casi vertical, mientras que el limite con la fase enriquecida en niquel
(TiNi3) decrece de forma significativa con la temperatura reduciendo el rango de
solubilidad de la fase TiNi hasta ser casi despreciable por debajo de los 500°C.
De esta forma cualquier desviacion de la composicion equiatémica conduce a la

formacion de estos precipitados que acompafiaran a la fase TiNi.
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FIGURA 2.8. Diagrama de fases del sistema Ni-Ti [10].

Se hace necesario el disefio de un tratamiento térmico de envejecimiento para el

control del tipo, tamafo y distribucion de los precipitados permitiendo ajustar las
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temperaturas de transformacion y mejorar las caracteristicas de memoria de forma
y superelasticidad. También se deben considerar otras fases intermedias de
caracter metaestable (TisNis, TioNiz) observables en funcién de las condiciones
del tratamiento (Temperatura y tiempo de envejecido), teniendo en cuenta que la
transformacién difusional conduce a la fase de equilibrio TiNis, en el siguiente

orden de precipitacion:

NiTi — NiTi + TizNiz — NiTi + Ti2Nis — NiTi + TiNis

2.3. PROPIEDADES MECANICAS Y MANUFACTURA

El efecto de memoria de forma y la superelasticidad del nitinol son consecuencia
de una transformacion de fase entre la austenita y la martensita. Las propiedades
mecanicas finales del nitinol dependen de las temperaturas a las cuales se

manifiesta esta transformacion, es decir, de la fase presente a cierta temperatura.

Las propiedades mecanicas comunes de las aleaciones NiTi austenitica y
martensitica comparadas con otros biomateriales convencionales, se presentan en
la tabla 2.1.

TABLA 2.1. Propiedades mecanicas de la aleaciéon NiTi, acero inoxidable (316LVM), titanio (cp-Ti,
grado V) y la aleacionTi-6Al-4V [12]

Propiedades NiTi Acero Titanio Ti-6Al-4V

mecanicas Austenita Martensita Inoxidable

Resistencia dltima a | 800-1500 103-1100 483-1850 540-740 920-1140
la traccion (MPa)

Resistencia a la

fluencia en traccion | 100-800 50-300 190-1213 390 830-1070
(MPa)
Modulo de 70-110 21-69 190-200 105-110 | 100-110

elasticidad (GPa)

Elongacién en 1-20 Superior a

fractura (%) 60 12-40 16 8
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Las temperaturas de transformacion son muy sensibles a la composicion quimica
de la aleacion. Se ha encontrado que una variacién de un 1% en la cantidad de
niquel o titanio resulta en una desviacion de 100°C de esta temperatura. La
familia de aleaciones comerciales de nitinol cubren un rango de temperaturas para
Ar comprendidas entre -20°C y 100°C, para relaciones atomicas Ni:Ti de 50:50 a

51,2:48,8 respectivamente.

La presencia de impurezas en el nitinol también puede afectar las temperaturas
asi como sus propiedades mecanicas. La mayoria de impurezas reacciona con el
titanio para formar precipitados que resulta en un enriquecimiento de la matriz en
niquel, lo cual reduce la temperatura de transformacién. El efecto sobre estas

propiedades se puede observar en la tabla 2.1.

TABLA 2.2. Efecto de varias impurezas sobre las propiedades resultantes del lingote. [15]

PROPIEDAD ELEMENTOS QUIMICOS

(0] N H C Cu Cr Co Fe \% Nb
Cormtorsiions v v v b b b~
Resistencia
mecanica T T T T - T T T T T
Ductilidad ¢ ¢ ¢ ¢ — ¢ ¢ T ¢ .

Con el fin de asegurar la calidad y consistencia de los componentes de nitinol, es
importante entender algunos de los procesos de fabricacion y manufactura del
nitinol y sus efectos sobre su desempefio y propiedades finales. En general, para
fabricar formas basicas tales como alambres, barras, laminas, tubos y microtubos
se aplican etapas similares tales como: fabricacion de la aleacién, trabajado en

caliente, trabajado en frio y tratamiento térmico.
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La aleacion NiTi se obtiene empleando procesos de fundicién al vacio o en
atmosfera inerte con el fin de asegurar la calidad y pureza de los lingotes. Estos
métodos deben lograr un buen mezclado de los materiales aleados que garanticen
una completa homogeneidad y uniformidad del material. Los dos métodos de
fundicion mas comunes son: Fundicion por Induccién al Vacio y Refusion por arco

al vacio.

La microestructura del nitinol fundido tiene muy poca ductilidad y no exhibe muy
bien el efecto de memoria de forma y la superelasticidad. Para ello, se modifica la
microestructura mediante una deformacion adicional proporcionada por un
trabajado en caliente. Dependiendo de la forma final del producto, se emplean

técnicas como forjado, extrusién y laminado en barra o lamina.

Posteriormente se procede a realizar una serie de etapas de trabajo en frio y
recocido (600-800°C) para alcanzar un balance final de propiedades fisicas y
mecanicas tales como forma final del producto, superficie y una microestructura
refinada requeridas para la mayoria de aplicaciones. Las aleaciones de nitinol se
endurecen rapidamente por lo que usualmente se aplica de 30-50% de trabajo en

frio. Los procesos comunmente usados son el estirado y el laminado en frio.

Para la mayoria de aplicaciones, el nitinol no exhibe las propiedades finales
deseadas en la condicién de trabajado en frio por lo que se recomienda realizar un
tratamiento térmico para alcanzar completamente la superelasticidad y el efecto de
memoria de forma. Este tratamiento es comunmente realizado a temperaturas
entre 450 y 550°C.

Algunos de los productos de nitinol comercialmente disponibles fabricados por la

compaiia NDC (Nitinol Devices & Components) se muestran en la tabla 2.3.
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TABLA 2.3. Productos de nitinol disponibles comercialmente [15]

Alambres Tubos Laminas Barras/Varillas
Tamafios D >0.017mm OD: Espesor: >0.018mm | Estirado en frio
0.125-15mm Ancho: D > 50mm
Espesor de pared > | 25-500mm Laminado en caliente
0.05mm D >100mm
Aleaciones | Amplio rango de | Superelasticidady Limitada Memoria de forma y
memoria de forma y | limitada memoriade | superelasticidad y | superelasticidad en
superelasticidad forma memoria de forma una variedad de
aleaciones
Estado Oxidado, atacado, Oxidado, Oxidado, atacado Oxidado, atacado,
superficial sandblasteado, desbastado sandblasteado,
P desbaste, pulido desbhaste
Condicion Estirado Estirado Laminado y Estirado
recocido
Costos Bajo Alto Moderado a alto Muy bajo

2.4. APLICACIONES

2.4.1. Aplicaciones cardiovasculares

2.4.1.1 Micro-tubos

Los tubos de nitinol son uno de los productos mas recientes, introducidos en el
comercio desde el afio 1990. Son fabricados a partir de una aleacion tipica de
50.8% at. Ni, la cual tiene caracteristicas superelasticas a temperatura ambiente y

corporal que la hacen atractiva para aplicaciones médicas.

Son piezas (figura 2.9) que se usan como catéteres para la introduccion de agujas,
stents o de otras estructuras implantables. La resistencia a la torsion y a la
compresion, flexibilidad, gran recuperacion de las deformaciones, buena
resistencia a la fatiga y el comportamiento superelastico a temperatura corporal,
permiten la aplicacidon de los micro-tubos con el fin de minimizar el tamafio critico
de los dispositivos meédicos para promover las intervenciones quirurgicas menos

invasivas.
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Estos productos también constituyen el material base a partir del cual se fabrican

dispositivos como stents mediante el corte por laser.

FIGURA 2.9. Microtubos de diferente diametro(a) y su introduccion al corazon a través de la
arteria aorta(b). Disponible en: http://www.nitinol-europe.com (a), http://www.impella.com (b).

2.4.1.2 Stents

Son pequefios tubos de pared delgada con apariencia de malla de alambre
colocados dentro de arterias parcialmente bloqueadas que actuan como soporte
interno y previenen la obstruccion del flujo de sangre. Para introducir estos
dispositivos se utilizan los catéteres como sistema transportador el cual se inserta
en el sistema vascular hasta el sitio de la obstruccion. Alli el stent se libera y se

despliega produciendo la dilatacién de la arteria.

s
o +++ "+“1‘-‘+¢‘.‘+ ﬁ; ¥

FIGURA. 2.10. Despliegue de un stent desde un catéter al interior de una arteria
(a), vista interna del stent (b). Disponible en: http://www.amtbe.com (a),
http://www.nitinol-europe.com (b).
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2.4.1.3 Filtros

Son dispositivos que se implantan en la vena cava con el fin de prevenir la embolia
pulmonar. La embolia pulmonar ocurre cuando un coagulo que se ha formado en
una vena, se desprende y viaja a través de la vena cava inferior hacia los
pulmones. Este se aloja en los vasos sanguineos impidiendo la circulacion

normal, conduciendo a una insuficiencia cardiaca e incluso la muerte.

(@) (b)
e —— ey

B R

FIGURA 2.11 Despliegue de filtros desde el catéter (a) y su disposicién en el cuerpo (b).
Disponible en: http://www.cordis.com

La funcidén del filtro es capturar estos coagulos antes de que lleguen a los
pulmones. Después de atraparlos, estos se disuelven gradualmente con el
tiempo. La colocacion del filtro se realiza igual que en los stents. Su despliegue

puede ser elastico o térmico.

2.4.2 Otras aplicaciones

El Nitinol se ha usado en variedad de aplicaciones militares, médicas y roboéticas
tales como:

e Placas para huesos

e Alambres para correcciones de ortodoncia
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e Actuadores y micromanipuladores robéticos que simulan el movimiento de

los musculos del cuerpo humano.

2.5. CARACTERISTICAS ANATOMICAS, QUIMICAS Y BIOMECANICAS DEL
SISTEMA CIRCULATORIO

El disefio de un implante o dispositivo médico y la evaluacion de su
comportamiento mecanico, fisico y quimico, hacen necesario adquirir ciertas
nociones sobre el entorno en el cual estos componentes van a prestar su servicio,
ya que su integridad depende de la respuesta a los diferentes fluidos corporales y

de las fuerzas mecanicas impuestas sobre ellos.

Para el caso de catéteres, stents y filtros cuya finalidad es su aplicacion en cirugia
cardiovascular, es importante mencionar algunos aspectos fisiologicos,
anatémicos y biomecanicos del Sistema Circulatorio, para tener una visualizacion
del ambiente y establecer las condiciones referentes a cargas y medios agresivos
a que son expuestos los biomateriales empleados en esta parte del cuerpo

humano.

2.5.1 Fisiologia y anatomia del aparato circulatorio

El aparato circulatorio esta compuesto por el corazén y los vasos sanguineos, que
incluyen arterias, venas y capilares. Su funcién es transportar sangre rica en
oxigeno y nutrientes a los tejidos, viajando paralelamente por el organismo a
través de dos circuitos del sistema vascular. Por un lado, la circulacién pulmonar
dirige la sangre a los pulmones cargada de desechos y la devuelve nuevamente
oxigenada. Por otro lado, la circulacion sistémica envia la sangre limpia a todos

los rincones del cuerpo y la retorna al corazén desprovista de oxigeno.

El corazén impulsa la sangre a través de la arteria aorta (la mas grande del
organismo) a un sistema de arterias cada vez mas pequefas, hasta las arteriolas
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primero y después por el sistema capilar, hasta todos los tejidos. En el sistema
capilar, la sangre recoge anhidrido carbodnico y otros productos de deshecho de
los tejidos, y empieza su viaje de retorno por el sistema venoso, empezando por
las vénulas y después por venas cada vez mas grandes que confluyen en las

venas cavas (las venas mas grandes del organismo), hasta el corazon.

La velocidad de la sangre depende de la seccion transversal de cada tipo de vaso
del sistema circulatorio a través del cual ella fluye, siendo importante considerar

este aspecto para el desempeno de los dispositivos cardiovasculares.

En la tabla 2.4. se especifica el area de la seccidn transversal de algunos vasos

del sistema circulatorio.

TABLA 2.4. Area transversal de vasos sanguineos.

Vaso sanguineo Areatransversal (cm?)
Aorta 4.9
Arteriolas 3.14E-04
Capilares 7.06E-06

Fuente: www.igb.es/cardio/trombosis/paciente/circulacion.htm

Por ejemplo, en condiciones de reposo, la velocidad en la aorta es de 33 cm/s
mientras que en los capilares es reducida a 0.3mm/s, esto con el fin de conservar

el caudal sanguineo a través de todo el sistema circulatorio.

2.5.2 Ambiente Bioldgico
La sangre es un fluido bastante agresivo para los biomateriales metalicos siendo
considerada como una solucion salina oxigenada con un contenido aproximado de

0.9% en sales, ligeramente alcalina con un pH ~7.4 y a una temperatura de 37°C.
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El fluido sanguineo esta constituido de agua, compuestos complejos, oxigeno
disuelto y grandes cantidades de iones sodio (Na*) y cloro (CI") y otros electrolitos

como bicarbonato y pequefias cantidades de potasio, calcio, magnesio, sulfato,

amino acidos, proteinas, plasma, glucosa, etc. (Figura 2.12).

Organic acid . 1
o Pratein oy H.HCO,
asma P . W r————
Sanguineo II - cl i = .%:_._J—-- i HCOE
Mg 2 SO HHCO,_
Plasma . a . = e e e T
] Sanguineo ‘ ’//4’4"“/ 7 M ZNa* W/XAZWA’E
: 3
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Intersticial ' “;y ﬁ//zm .":;""'{
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FIGURA 2.12 Composicion idnica del plasma sanguineo, fluido intersticial y fluido intracelular
[19].

El oxigeno es transportado por la sangre en dos formas: 97% es combinado
quimicamente con la hemoglobina y el 3% restante esta disuelto en el plasma. El
plasma arterial normalmente contiene 3ml O, por litro de sangre, mientras que el

oxigeno unido a la hemoglobina depende del porcentaje de saturacion de ésta.
Debido a la corrosividad del ambiente corporal, los implantes son susceptibles a la
disolucién electroquimica a través de diferentes formas de corrosion que afectan

las propiedades mecanicas del material e incluso puede llevar a la falla del mismo.
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2.5.3 Biomecanica del sistema vascular

Los adelantos tecnoldgicos logrados en cardiologia, que incluyen dispositivos de
asistencia circulatoria, implantes cardiovasculares, técnicas intervencionistas entre
otros, conllevan la necesidad de comprender los aspectos biomecanicos implicitos
en la fisiologia y fisiopatologia del sistema cardiocirculatorio, especialmente en lo

que concierne a la dinamica de fluidos y mecanica de solidos.

Para lograr este propodsito, el sistema cardiocirculatorio se divide en tres
subsistemas (corazon, vasos sanguineos y sangre), con el fin de considerar su
funcidén especifica y deducir su participacién biomecanica en el conjunto. Los
conceptos fisicos necesarios para acometer el estudio se concentran en los
campos de mecanica de sdlidos, para el analisis estructural, y mecanica de

fluidos, para el analisis de la circulacion.

2.5.3.1 Vasos Sanguineos

Los vasos sanguineos son conductos de seccion circular constituidos
principalmente por una estructura muscular, elastica y colagena, responsable de
las propiedades mecanicas adquiridas por estos vasos. Estas propiedades varian
de una persona a otra y segun el segmento vascular considerado. Estos cambios
en las propiedades mecanicas del vaso modifican las condiciones de flujo, ya que

intervienen en la regulacion de las relaciones presiéon-flujo y esfuerzo-deformacion.

Los vasos sanguineos, al igual que los ligamentos y tendones, son considerados
tejido blando y se caracterizan por exhibir un comportamiento pseudoelastico. Es
decir, que la relacién esfuerzo-deformacion de la pared vascular no muestra un
comportamiento lineal por su naturaleza viscoelastica que depende de las
contribuciones relativas de los diversos constituyentes: elastina, colageno y

musculo liso, que tienen comportamientos muy diferentes.
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Al musculo liso se le atribuye la conducta viscosa de la pared vascular, mientras
que la elasticidad esta fundamentalmente ligada a la elastina. El musculo liso
tiene un modulo elastico intermedio entre el colageno y la elastina y en cada ciclo,
al ser elongado, evita que la pared arterial sea tan distensible como la elastina y

por consecuencia con excesiva capacidad de dilatacién y que sea tan rigida como

el colageno.

Cuando un tejido blando es sometido a un ensayo tensil sigue curvas separadas

de esfuerzo-deformacién de carga y descarga, lo cual forma un lazo de histéresis

(Figura 2.13).

Esfuerzo

J___,.-'
L _.__.-r" ..-

Deformacion

FIGURA 2.13 Curva de carga y descarga para un tejido blando [20].

O Elastancia vascular
El comportamiento elastico de una camara vascular es definido por la relacion de
los cambios de presion (4AP) provocados por las variaciones de volumen (A4V),

elastancia (E), segun la expresion [20]:
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de manera que valores altos de elastancia implican una mayor rigidez de la
camara. Esta propiedad de la pared vascular esta relacionada con su moédulo

elastico, el cual es expresado en unidades de mm Hg/mm.

La elastancia de las arteriolas es una propiedad fundamental para analizar el
Sistema Cardiocirculatorio, ya que son las encargadas de regular el flujo
sanguineo periférico; pero es dificil determinar dichos valores, debido a que el
comportamiento activo del musculo liso en la arteriola cambia constantemente los

valores.

O Capacitancia vascular
La capacitancia o compliancia (C) de una camara vascular, término inverso de la
elastancia, relaciona los cambios de volumen (4V) provocado por las variaciones

de presion (4AP), segun la expresion [20]:

AV

C=—

AP
La diferencia basica entre el sistema arterial y el venoso radica en que las arterias
presentan un comportamiento mas rigido, mientras que las venas tienen una gran

capacitancia.

O Tensién en la pared de los vasos

Los vasos sanguineos experimentan cargas provenientes de diferentes fuentes,
tales como: presion pulsatil del ciclo cardiaco, espasmos, colocacion de stents,
etc. Las presiones aplicadas a una estructura cilindrica generan una carga
circunferencial en la pared vascular (Figura 2.14). Tanto la presion aplicada, como
el esfuerzo resultante, tienen unidades de “fuerza por unidad de area”, pero
difieren en su direccion. La presion se refiere a la fuerza normal a la pared
vascular dividida por el area superficial de la luz del vaso, mientras que el esfuerzo
es la carga circunferencial dividida por el area transversal de la pared vascular.
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FIGURA 2.14 Tension en la pared de un vaso [20].

La tension soportada por la pared de los vasos sanguineos se puede deducir con
el concepto mecanico que relaciona el esfuerzo en la pared de un contenedor con
la presién interna de flujo, idealizando y suponiendo que la pared: es de
composicidon homogénea (isotrépica), es delgada y la presién interna se distribuye

uniformemente contra ella, para que oponga una tension distribuida.

El esfuerzo circunferencial de la pared (o), puede variar con los cambios de la
presion interna de flujo (P) y el radio (R) del vaso a través de la siguiente relacion
[20]:

La presion sanguinea de los capilares es cuatro veces menor que la de la aorta y
la diferencia entre sus radios llega a ser de 4.000 veces menor, lo que significa
una tensién 17.000 veces menor en la pared capilar que en la pared aértica. Esto

sirve de proteccion contra posibles rupturas de la pared del capilar, pues su
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funcién es permitir la difusién de liquido y sustancias mas que la de soportar

grandes esfuerzos, como si es el caso de la aorta.

O Energia de flujo

La energia generada con la contraccion del corazén se transforma en energia
cinética al abrirse la valvula de salida; esta energia transportada por el flujo
sanguineo se descompone en dos partes: una se transfiere directamente a la
columna de sangre, continuando con el flujo, denominado flujo axial (QA); la otra
se transforma en energia de deformacion que distiende la pared de la aorta,
denominado flujo radial (QR) [20]:

QE=QA+QR

El flujo radial genera una onda de pulso que se transporta por la pared arterial.
Parte de la energia acumulada en la pared arterial durante la sistole, debida al
flujo radial, es devuelta durante la diastole, sosteniendo el flujo sanguineo en el
periodo de baja presidn; mientras que otra parte es disipada por la resistencia

viscosa de la pared.

O Esfuerzo de flujo
Ademas de la tension elastica ejercida por la pared vascular y la tensién activa
generada por el musculo liso, se debe considerar la tensién por el rozamiento que

genera el flujo axial:

1. Del fluido contra la pared del vaso, debida a la friccién.

2. Entre las capas de fluido sanguineo, debido a la viscosidad. Este esfuerzo de
flujo se puede evaluar con la relacion entre presién y flujo, deducida por Hagen-
Poiseuille [20]:

1284 L
.AP=(Pl—P2)= ﬂF
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O Vibracion de la pared vascular

El aumento subito de presion que genera el corazon en cada contraccion produce
la vibracion de la pared arterial. Esta vibracion es amortiguada por la
viscoelasticidad de la pared; por esto las propiedades mecanicas de la aorta
tienen un papel protagénico en el acoplamiento funcional entre el corazén y la red
vascular, ya que este vaso debe absorber el cambio subito de presion ante la
pulsatilidad de flujo. La propagacién de la onda de pulso a través de la pared
arterial es resultado del balance entre las fuerzas viscosas y elasticas, y las
fuerzas inerciales. En la red arterial, el componente viscoso del amortiguamiento
es menos significativo que el componente elastico, de manera que es la
elasticidad del vaso la que determina la atenuacién de la onda de pulso producida

por el bombeo pulsante.

O Relacion entre las ondas de pulso y flujo
La energia suministrada por el corazén se propaga por la pared de los vasos y por

la sangre, presentandose dos fenébmenos:

1. La energia se convierte en presion, que se equilibra con el esfuerzo de
deformacion del vaso, produciendo la onda de pulso.

2. La energia se convierte en energia cinética, impulsando la columna de sangre,
que constituye la onda de flujo. En el primer evento, la onda se propaga a alta
velocidad, porque es energia que se desplaza en un medio rigido, mientras en el
segundo la onda viaja a una velocidad mas baja, porque debe vencer la inercia de
la masa sanguinea; de esta forma se crea un desfase entre la onda de pulso y la

de flujo.

O Compatibilidad biomecanica

Una de las razones principales por la cual los implantes elaborados en aleaciones

tradicionales (SS, Co-Cr, otras de Ti) se fracturan a pesar de su alta resistencia y
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alto modulo elastico, radica en que ellos no tienen la capacidad de recuperar
grandes deformaciones en condiciones de carga-descarga. En otras palabras,
estas aleaciones no satisfacen el requerimiento de compatibilidad biomecanica, ya
que son muy rigidas en relacion a los materiales biologicos, y se deforman poco

en respuesta a la presién proveniente de los tejidos circundantes.

La biocompatibilidad mecanica se consigue cuando un implante es elastico, tiene
un diagrama esfuerzo-deformacion cercano al de los tejidos vivos y una magnitud
comparable de histéresis en el ciclo de carga-descarga. En el siguiente diagrama
esfuerzo-deformacién (Figura 2.15) se presentan las curvas de varios tejidos vivos
como cabello, tendén y hueso, comparados con la curva de la aleacion NiTi.
Como se puede ver claramente, el nitinol es un metal mecanicamente similar a los
tejidos blandos. Estos tejidos exhiben un comportamiento elastico, en donde la
deformacion acumulada debido al esfuerzo aplicado se recupera parcialmente

cuando se descarga.
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FIGURA 2.15 Diagrama esfuerzo-deformacioén de algunos tejidos vivos y de
una aleacion NiTi [23].

35



3. DESARROLLO EXPERIMENTAL

La metodologia desarrollada durante la ejecucion del proyecto se presenta en la

figura 3.1.

[ ANALISIS QUIMICO ]

v

L ENSAYO CALORIMETRICO DIFERENCIAL J

y

[ ANALISIS METALOGRAFICO l

EXPOSICION MICROTUBOS A
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v v
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FIGURA 3.1. Diagrama de flujo del desarrollo experimental del proyecto.
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3.1. DESCRIPCION DEL MATERIAL

La aleacion Ni-Ti fue adquirida en la compafia NDC (Nitinol Devices &
Components de Estados Unidos) en forma de microtubos con una capa superficial
oscura de oxido lustroso (TiOy) (figura 3.2a). Los diametros interno y externo de
los microtubos son 0.07” (1.84+0.01 mm) y 0.09” (2.28+0.01 mm) respectivamente,

y con longitudes de 11.81” aproximadamente (figura 3.2b).

(@)

$0.09"

FIGURA 3.2. Microtubo de aleacién Ni-Ti (a). Esquema del microtubo especificando sus
dimensiones (b). Fuente: Las autoras.

3.2. ANALISIS QUIMICO

La composicion quimica de la aleacion se determiné empleando la técnica de
Espectrometria de fluorescencia de rayos X (XFR) con un espectrometro EDX-
800HS marca SHIMADZU del C.D.P. de Joyeria, con un area de interaccion de
aproximadamente 1mm?.
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3.3. ENSAYO CALORIMETRICO DIFERENCIAL (DSC)

La calorimetria diferencial de barrido conocida comunmente como DSC por su
nombre en inglés (Differential Scanning Calorimetry) es una técnica empleada en
la determinacién de la temperatura a la cual se producen algunos eventos
experimentados por diversos materiales, asi como el flujo de calor asociado ya

sea exotérmico o endotérmico.

En esta técnica la muestra y un material inerte de referencia se mantienen a una
misma temperatura a medida que avanza el programa de calentamiento o
enfriamiento establecido, hasta que ocurre un evento térmico en la muestra. En
este caso, se suministra calor sobre la muestra o la referencia a fin de mantener

una diferencia de temperatura cero entre ellas.

Un disefo tipico del equipo empleado para la realizacion de este ensayo se
muestra en la figura 3.3. El disefio consiste de un horno donde se encuentran la
muestra y la referencia bajo las mismas condiciones ambientales. La muestra es
ubicada en una capsula (hermética o no) de aluminio u otro material de alta
conductividad térmica, y como referencia se suele utilizar una capsula vacia del

mismo material.

Termocupla
Calefactor

Termocupla
Calefactor

Flujo de gas inerte

FIGURA 3.3. Esquema de un equipo experimental DSC.
Modificado de: http://www.friedli.com/research/PhD/DSC/chap3.html
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Cada recipiente se apoya sobre bases individuales que contienen un calefactor y
una termocupla. Las termocuplas permiten comparar las temperaturas de la
muestra y la referencia, y el calefactor calienta cada capsula a una misma
velocidad y proporciona la energia necesaria para anular cualquier diferencia de

temperatura generada entre ellas.

El equipo DSC traduce el calor suministrado para proporcionar un cambio de
temperatura como capacidad calorifica, y asi, elabora un grafico denominado
Termograma, en el cual los valores de capacidad calorifica y temperatura se

registran en la ordenada y abcisa, respectivamente.

Cualquier transformacion que experimente la muestra a medida que varia la
temperatura es representada en el termograma mediante picos cuya direccion

indica si el evento térmico es endo o exotérmico (Figura 3.4).

E'uraptu_
endotérmico
5
]
(L]
-1
=
ll:i
=
7.
Evento
exotémico
Temperatura

FIGURA 3.4. Curva tipica proporcionada por un ensayo DSC.
Modificado de: http://www.friedli.com/research/PhD/DSC/chap3.html

En la presente investigacion la técnica de Calorimetria Diferencial de Barrido se

utilizd para determinar las temperaturas de transformacién de fases que

experimenta la aleacion Ni-Ti. El ensayo DSC se realizé utilizando un calorimetro

TA Instruments, DSC 2920 (Figura 3.5) propiedad del Grupo de Catalizadores y

Adsorbentes de la Universidad de Antioquia, que puede trabajar en un rango de
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temperatura de -70 a 400°C. La preparacion de la muestra, condiciones de
operacion, y determinacion de resultados, se rigieron por la norma ASTM F2004-
03 Standard Test Method for Transformation Temperature of Nickel-Titanium

Alloys by Thermal Analysis.

| 5 i S

FIGURA 3.5. Calorimetro TA Instruments, DSC 2920 utilizado para determinar las
temperaturas de transformacién de la aleacion Ni-Ti.
Fuente :http://iaibana.udea.edu.co/arupos/catalizadoresvadsorbentes/

El procedimiento expuesto en la norma abarca las siguientes etapas:

< Preparacion de la muestra.

Se deben analizar muestras cuyo peso esté entre 25 y 45 mg. Para ello se
cortaron desde un microtubo pequefos cilindros de una longitud apropiada que
permitié conseguir un peso de 35,5 + 0,0001 mg. El corte de las muestras se
realizd en una cortadora de precision ISOMET Buehler de baja velocidad
empleando un disco de diamante con el fin de minimizar deformacion en el

material que pudiera afectar las temperaturas de transformacion.
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Debido a que la muestra presenta un Oxido superficial, se hizo necesario
removerlo empleando un ataque quimico con una solucion acuosa compuesta de
25% acido fluorhidrico HF, 25% acido nitrico HNO3;y 50% de agua deionizada. La
muestra se sumergié y se agité manualmente hasta que el 6xido se desprendio
completamente. Esta etapa es importante ya que la presencia del éxido modifica

la conductividad térmica del material, lo cual altera los resultados del ensayo.

< Operacion

1) La muestra fue ubicada en una capsula de aluminio y como material referencia
se empleo otra capsula vacia del mismo material.

2) Se introdujeron las capsulas al horno, y se efectu6 una purga de gas
empleando Nitrégeno, a una velocidad de 30 ml/min.

3) Posteriormente, se da inicio al programa de enfriamiento y calentamiento
empleando una velocidad de 10 + 0.5°C/min, para lo cual, se efectuaron los
siguientes ciclos:
¢ Un calentamiento inicial desde temperatura ambiente hasta 200°C.

e Un enfriamiento desde 200°C hasta -70°C.

e Y un nuevo calentamiento desde -70°C hasta 200°C.

< Determinacién de las temperaturas de transformacion
El calorimetro TA Instruments, DSC 2920 incorpora un software que recopila la
informacion del ensayo y elabora el termograma sobre el cual reporta las

temperaturas de transformacion.

Para determinar las temperaturas de transformacion, el software aplica el siguiente
criterio: proyecta las lineas bases de la curva enfriamiento y calentamiento, y las
intercepta con las lineas dibujadas tangentes al punto de inflexion de los picos.

Las temperaturas obtenidas con este ensayo fueron: Rs, Ry, Mg, M;, As y As.
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3.4. ANALISIS METALOGRAFICO

La preparacion de las probetas y el analisis microestructural se efectué de acuerdo

al siguiente procedimiento:

< Corte y montaje de probetas

Se cortaron probetas con tamafios aproximados de 15mm y 10mm (precision
10.01mm) para determinar la microestructura de la seccion transversal y
longitudinal respectivamente. El corte de las muestras se realizé en una cortadora
de precision ISOMET Buehler de baja velocidad empleando un disco de
diamante. Las probetas se montaron en una resina epoxica de curado en frio
marca Epoxicure de Buehler de acuerdo al disefio mostrado en la figura 3.6, para

permitir su posterior utilizacion en el proceso de electropulido.

(@)

Alambre de cobre
revestido

Probeta

Contacto eléctrico

FIGURA 3.6. Descripcion del montaje de las probetas para analisis metalografico (a),
probeta transversal (b) y probeta longitudinal (c).

< Desbaste y pulido mecanico

El desbaste de las muestras se realizé en lijas de carburo de silicio numeros 240,

320, 400, 600 y 1200 segun la norma ASTM E3-01 Standard Guide for Preparation
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of Metallographic Specimens. Posteriormente las muestras se pulieron
mecanicamente durante 5 minutos utilizando como abrasivo una suspension silico-
coloidal con un tamafio de particula de 0.06 um en un pafio MICROCLOTH® de

Buehler.

Las probetas se Ilimpiaron sucesivamente con acetona, detergente
SUPRAGALVEX y agua deionizada en el limpiador ultrasénico entre la operaciéon

de desbaste y pulido, y después del pulido.

< Electropulido

Se realizd segun la norma ASTM E 1558 — 99 Standard Guide for electrolytic
polishing of metallographic specimens. Para esto se adecué una celda de
electrdlisis (figura 3.7) utilizando un recipiente de vidrio, una lamina de platino
como contraelectrodo (area 4 cm?) y la aleacién Ni-Ti como electrodo de trabajo
(4rea transversal 0.016cm? y area longitudinal 0.15cm?). El suministro de energia
eléctrica se efectud con una fuente Protek modelo P6000, la cual permite controlar

el voltaje a aplicar.

Flectrodo de Pt

NiTi

@ Agitador

Magnético
——— e W ___——-—"‘--
o S =

FIGURA 3.7. Celda electrolitica empleada para electropulir muestras de Ni-Ti.
Fuente: Las Autoras
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Las condiciones empleadas durante el electropulido se basaron en el estudio
“Electrolytic processing of NiTi shape memory alloys” de C. Hebing [25] quien
propuso como electrolito una mezcla de acido acético (79%) y acido perclérico
(21%), y establecio a partir de la construccion de la curva densidad de corriente —
voltaje de celda un valor de 10 voltios como voltaje adecuado para electropulir la
aleacion Ni-Ti. EIl tiempo requerido para el electropulido fue de 15s. EIl proceso
se realizé a temperatura ambiente conservando una distancia entre electrodos de

15 mm, y empleando un volumen de solucion de 100 ml con agitacion.

En las figuras 3.8 se observa la superficie obtenida después del electropulido.

(b)

FIGURA 3.8 Seccion transversal de microtubos Ni-Ti electropulidos con una
solucién de acido acético y acido perclérico durante 15 segundos, observadas
a aumentos de: (a) 5X y (b) 50X. Fuente: Las autoras.
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< Ataque
Para el ataque se utiliz6 como reactivo una soluciéon acuosa compuesta de: 25%
acido fluorhidrico HF, 25% acido nitrico HNO3s y 50% de agua deionizada por un

tiempo de 11 segundos.

< Evaluacion microestructural

La determinacién de la microestructura se realizé empleando dos técnicas:

Microscopia 6ptica: La observacion de las superficies electropulidas y atacadas de

muestras Ni-Ti se realizd en el Analizador de Imagenes marca LEICA, modelo
Q500MC.

Microscopia electréonica de barrido (SEM / EDS): Debido a la observacion de

particulas presentes en la microestructura, se utilizd esta técnica para determinar
el tamano, forma y composicién quimica. El equipo utilizado es un microscopio
electrénico de barrido JEOL JSM 5910LV perteneciente al Laboratorio de
Microscopia Avanzada de la Universidad Nacional sede Medellin, el cual cuenta

con un espectrometro EDS (Energy dispersive X-ray spectroscopy).

3.5. SIMULACION DE UN SISTEMA DE FLUJO SANGUINEO

El efecto generado sobre el comportamiento mecanico de los microtubos al ser
expuestos a fluidos sanguineos se estudié mediante la construccidn de un sistema
a través del cual muestras de nitinol fueron expuestas a una solucién fisiologica en

circulacién (figura 3.9a).

El sistema se limita a simular las condiciones experimentadas por dispositivos

como catéteres y stents que son ubicados en la arteria principal denominada

Aorta. Para su disefio se consideraron parametros que abarcan la velocidad del

flujo sanguineo y concentracion de oxigeno en esta zona del sistema circulatorio
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humano, y ademas se tuvo en cuenta la temperatura corporal y una solucién

fisiolégica que simula quimicamente la sangre.

Las muestras de la aleacion se situaron al interior de unos tubos de cuarzo (figura
3.9¢) con un diametro interior de 4.5mm de manera concéntrica lo que permitid
establecer el caudal de solucién que se requeriria bombear con el fin de lograr una
velocidad de 33 a 40 cm/s, que es la velocidad de la sangre en la arteria Aorta

[18]. El valor del caudal se estimé aplicando la siguiente ecuacion:
Q=vxA; A= Zd?
4
Q=(0.33m/s)x %(0.0045m)2 =5.2484x10°m?/s=0.3149/min

Q=(0.40m/s)x %(0.0045m)2 =6.3617x10° m*/s=0.3817/min

donde Q = caudal [m®/s], v = velocidad [m/s], A= &rea transversal [m?].

Empleando una bomba peristaltica y con ayuda de una valvula se establecié un
flujo de 0.3367 I/min el cual ofrece una velocidad de la solucion dentro del rango

reportado en la literatura.

Para el montaje del sistema de circulacion se requirié adicionalmente de un
recipiente ceramico conteniendo un serpentin de acero inoxidable que es
alimentado por un bafio termostatado cuya funcién es conservar la temperatura de
la solucion fisiolégica en 37°C, la cual es controlada con una termocupla de
precision +£0.1°C. Dentro de éste recipiente se encuentra una celda de vidrio que
contiene la solucion fisiolégica para evitar su contaminacion debido al contacto
directo con el serpentin (figura 3.9b). El sistema de flujo se ubicé en un recipiente
de poliestireno expandido para disminuir las pérdidas de calor y ayudar a

conservar la temperatura.
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~ Recipiente de

liestireno
expandido )

FIGURA 3.9. Montaje de un sistema de circulacion de solucidn fisiolégica para la exposicion de
microtubos de Ni-Ti: (a); interior del recipiente ceramico que contiene una celda de vidrio para
almacenar la solucion fisiolégica y un serpentin para su calentamiento (b), y disposicion de las
muestras de nitinol en los tubos de cuarzo los cuales son aislados en un recipiente de
poliestireno expandido (c). Fuente: Las autoras.

La solucidn fisiolégica seleccionada fue la soluciéon de Hanks cuya composiciéon
quimica se describe en la tabla 3.1. Esta solucion fue aireada hasta obtenerse
una concentracion de 3 ml de oxigeno por litro de solucion fisiolégica (aprox. 3.3

ppm) y presentd un pH de 6.65.
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TABLA 3.1. Composicion quimica de la solucién Hanks [33, 34]

Reactivo Peso Volumen
(gramos) (litros)
KH,PO, 0.6 -
NaCl 8 -
KCI 0.4 -
MgS0,.7H,0 0.06 -
CaCl,.2H,0 0.185 -
MgCl,.6H,0 0.1 -
Na,HPO, 0.0479 -
NaHCO; 0.35 -
Glucosa 1 -
Agua deionizada - 1

Para simular los fluidos sanguineos se emplean comunmente las soluciones
fisioldgicas Hanks y Ringer. Esta ultima se compone basicamente de sales en las
siguientes proporciones: NaCl 8.6 g/l, KCI 0.3 g/l y CaCl,.2H,0 0.33 g/l, mientras
que la solucién Hanks incluye otro tipo de iones como Mg, HPO,*, HCOs que

hacen parte de la composicioén de la sangre.

Observacion de la superficie de probetas expuestas durante cuatro meses a cada
una de estas soluciones, estaticas y a temperatura ambiente, mostré que la
solucion Ringer es un medio bastante agresivo para el nitinol ya que condujo a un
fuerte picado debido a la alta concentracidén de cloruros, mientras que en solucion
Hanks no se evidencié este fendbmeno. Debido a que la morfologia superficial de
los microtubos manifestd diferencias significativas del material al contacto con los
fluidos simulados, se optd por llevar a cabo la exposicion de los microtubos Ni-Ti
en solucion artificial Hanks ya que este es el sistema que mejor reproduce las
condiciones del entorno con el cual interactuan los dispositivos médicos e

implantes en servicio.

Las primeras muestras de nitinol se retiraron a los 46 dias, y las restantes

permanecieron en el fluido por 46 dias mas. Posteriormente se llevaron a cabo los
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ensayos mecanicos respectivos a 37°C y se realizaron pruebas de absorcion
atémica a muestras de solucion fisiolégica tomadas en cada tiempo con el fin de

conocer la cantidad de niquel disuelto.

3.5.1 Equipos empleados

O Bafo Termostatado marca MLW, opera a 220 voltios AC y trabaja en un rango
de temperatura de 0 — 100°C.

O Registrador digital de temperatura por termocuplas marca Digesense y
precision +£0.1°C. La medicion de la temperatura se realizé empleando una
termocupla tipo K.

O Bomba centrifuga marca MARCH modelo serie MDX, opera a 115 voltios y
1630 rpm.

O Medidor de oxigeno disuelto marca YSI modelo 58, precision +£0.1 mg/l (figura
3.10).

FIGURA 3.10. Equipo utilizado para medir la concentraciéon de oxigeno disuelto
en la solucidn fisioldgica, marca YSI modelo 58.

3.5.2 Absorcién Atdmica
Para determinar la cantidad de niquel liberado desde los microtubos de nitinol

expuestos a solucion fisioldgica se utilizé un Espectréometro de Absorcion Atdmica
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PERKIN-ELMER modelo 2380 del Grupo de investigaciones en minerales,
biohidrometalurgia y ambiente (GIMBA)-UIS. Para la calibracion del ensayo se
utilizaron tres soluciones patron de niquel en concentraciones de 0.5, 1.0 y 2.0
ppm. En la figura 3.11 se exponen las curvas de calibracién indicando la

concentracion de niquel obtenida en las muestras de solucién Hanks.

La lectura tomada a los 46 dias se hizo sobre un volumen de 25 ml del total
(1185ml). Para la segunda lectura se requirié la dilucién de 3ml de la solucién

(1324ml) hasta 25 ml.

Absorciéon atémica Ni alos 46 dias de Absorcion atémica Ni alos 92 dias de
exposicion exposicion
0.07 — 0.06
0.08 005 [
005 |
(] e emse - < F
g 0,046 [ 1 g 004
S 004 : =
E<} £ . o 003 [
o 003§ H I}
a ; 1 3 002
< o002 1 < - /
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001§ ! 00tF----1
£ 1 1
'l
0 ' 1382 ' 0 |
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Concentraciéon (ppm) Concentraciéon (ppm)

FIGURA 3.11. Curvas de calibracién para las lecturas de concentracién de niquel por
Espectometria de Absorcion Atdomica realizada sobre muestras de solucion fisiologica
después de exponer los microtubos por 46 y 92 dias.

3.6. ENSAYOS MECANICOS

Las propiedades mecanicas de los microtubos NiTi se evaluaron bajo diferentes
modos de carga: compresion, tension y flexion. Estos ensayos se realizaron a tres
temperaturas comunmente utilizadas en el ambito quirdrgico tales como:
temperatura ambiente, 37°C y 100°C de acuerdo a lo establecido por las normas
ASTM. Para garantizar la repetibilidad de los resultados se efectuaron para cada
condicion ensayos en muestra y contramuestra. Los ensayos se realizaron en la
Maquina de Ensayos Universales AUTOGRAPH AG-1 SHIMADZU ubicada en el
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Laboratorio de Resistencia de Materiales de la Universidad Santo Tomas de
Aquino, equipada con una celda de carga de 100 kN, para lo cual se hizo
necesario el disefio de mordazas y accesorios acordes a las dimensiones de las
microprobetas utilizadas. También se efectu6 el ensayo de microdureza a
temperatura ambiente empleando los equipos y las condiciones especificadas mas
adelante. La calibracion de la celda de carga empleada fue llevada a cabo previo
a cada ensayo, mediante el software Trapezium. La precision de los valores de

carga y deformacion fue £ 0.0001 (N 6 mm, respectivamente).

3.6.1 Ensayo de traccion

El ensayo de traccién se realizé para determinar las propiedades en tension de la
aleacion NiTi, tales como esfuerzo en las mesetas, resistencia ultima a la traccion,
deformacion residual, entre otros. Los ensayos se realizaron segun las normas
ASTM E 8-04 Standard Test Methods for Tension Testing of Metallic Materials y
ASTM F2516-05 Standard Test Method for Tension Testing of Nickel-Titanium

Superelastic Materials de acuerdo el siguiente procedimiento:

e Preparacion de las muestras

En esta etapa se realizo el corte y la limpieza de las probetas. El corte de las
muestras se realizd en una cortadora de precision ISOMET Buehler de baja
velocidad empleando un disco de diamante. La limpieza se realizé con enjuagues
sucesivos de acetona y agua, en un limpiador ultrasénico, y finalmente se secaron

con aire.

e Dimensiones de las probetas a ensayar

La longitud total de las probetas fue de 84.72 mm y se consideré una longitud
efectiva de 40.72 mm. Debido a que las muestras a ensayar son microtubos de
pared delgada, la norma ASTM E 8-04 recomienda el uso de pines para evitar
aplastamiento de la probeta en el ajuste con las mordazas. Un esquema de las

probetas y pines con sus respectivas dimensiones se observa en la figura 3.12.
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Es importante asegurar un radio de curvatura en la punta del pin para evitar que el

microtubo falle en estas zonas debido a una concentracién de esfuerzos. La

precision de todas las medidas efectuadas fue de £0.01mm.

(@) (b) -

Mordaza
|~

d =1.84mm _F__..Zd

L d —

Longitud efectiva = 40.72mm

i

Las mordazas -

no se extienden
mas alla de este
fimite.

e
1
|

D es el diametro exterior
d es el diametro interior

Area transversal = %[(D)z - (d)z]

FIGURA 3.12. Esquema de la probeta para ensayos de traccién especificando sus
dimensiones y la apropiada ubicacion de los pines en la probeta (a), y esquema de
los pines con sus dimensiones (b). [29].

e Ubicacion de la probeta en la maquina de ensayos

Dadas las dimensiones de los microtubos a ensayar se requirio el disefio de
mordazas mas pequefas puesto que las de la maquina al ser grandes y pesadas,
podian ocasionar pandeo de la probeta o ligeras inclinaciones que impedian la
aplicacién de un esfuerzo tensil axial. El montaje de la probeta en la maquina y

las mordazas empleadas se observan en la figura 3.13b. Ademas, para lograr la
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completa alineaciéon de la probeta se utilizé un sistema de alineamiento, cuyo

funcionamiento se puede observar en la figura 3.13a.

FIGURA 3.13 Montaje del sistema de alineamiento, probeta y mordazas en la maquina de
ensayos universales Shimadzu (a), y probeta alineada para el inicio del ensayo de tensién (b).

¢ Velocidad de ensayo:

La velocidad de ensayo se definidé en términos de la velocidad de los cabezales de
la maquina de ensayos segun la norma ASTM F2516-05. Esta norma establece
un valor maximo de dicha velocidad el cual se selecciona de acuerdo a un
parametro que depende de los diametros de la probeta. De esta forma, la
velocidad maxima aplicable a probetas de 40.72 mm de longitud libre entre

mordazas es de 1.63mm/min.

Sin embargo, se debe seleccionar una velocidad de ensayo adecuada que
garantice condiciones isotérmicas, ya que la transformacion martensitica es un
proceso exotérmico que puede producir autocalentamiento del material lo que trae
como consecuencia la alteracion de los esfuerzos de transformacién y desarrollo

de una meseta menos estable.
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El efecto de la velocidad de ensayo sobre los resultados de tension de microtubos
fue estudiado por Ng y Sun [8] quienes encontraron que velocidades superiores a
0.5mm/min producian autocalentamiento y por lo tanto, la transformacion
martensitica no sucedia a un esfuerzo aproximadamente constante. Mientras que
este efecto se minimiz6 cuando los ensayos de tensién se efectuaron a una

velocidad de deformacion del orden de 10° s™[8].

Tomando en cuenta esta velocidad de deformacion del material, se tiene que es
posible utilizar velocidades de desplazamiento del cabezal de la maquina
comprendidas entre 0.02 mm/min y 0.2 mm/min. Para los microtubos objeto de

este estudio se selecciond una velocidad de 0.09 mm/min.

e Ensayos a temperaturas superiores a temperatura ambiente

Para estos ensayos se disefid una celda en acrilico, la cual se ajusté a los
cabezales de la maquina de manera que permitiera el desplazamiento de estos
durante el ensayo (Figura 3.14). Como medios de calentamiento se emplearon
agua y aceite mineral para los ensayos a 37 y 100°C respectivamente, los cuales
fueron calentados con una resistencia eléctrica sumergible controlada con un

variador de voltaje para fijar la temperatura de ensayo.

FIGURA 3.14 Montaje de la celda de
acrilico en la maquina de ensayos
universales Shimadzu para realizar los
ensayos de traccion a 37 y 100°C.
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Antes de iniciar el ensayo mecanico la temperatura en la superficie de la probeta
debe ser de 37°C (6 100°C) medida con una termocupla a una precision de
+0.1°C.

3.6.2 Ensayo de compresion

El ensayo de compresion se realizé6 para determinar propiedades tales como
esfuerzo en las zonas planas, resistencia a la compresion, deformacion residual,
entre otras, tomando en consideracion la norma ASTM E9-89 Standard Test
Methods of Compression Testing of Metallic Materials at Room Temperature de

acuerdo al siguiente procedimiento:

e Preparacion de las muestras

En esta etapa se realiz6 el corte y la limpieza de las probetas. El corte de las
muestras se realizd en una cortadora de precision ISOMET Buehler de baja
velocidad empleando un disco de diamante con el fin de minimizar deformacién en
el material. En algunas ocasiones fue necesario un desbaste adicional con el fin
de asegurar superficies planas y paralelas en los extremos de la probeta para
obtener un buen contacto con los platos de compresion.

La limpieza se realizO con enjuagues sucesivos de acetona y agua, en un

limpiador ultrasénico, y finalmente se secaron con aire.

¢ Dimensiones de las probetas a ensayar

Aunque la norma ASTM E9-89a contempla solo dimensiones para probetas
sélidas cilindricas y no hace referencia a tubos de pared delgada, se selecciond
una relacion L/D = 2 para determinar su tamafio tomandose como D el diametro

exterior (Figura 3.15).

La precision de todas las medidas efectuadas fue de £0.01mm.
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FIGURA 3.15. Esquema de la probeta para ensayos de compresion con sus
dimensiones. Fuente: Las autoras.

e Ubicacion de la probeta en la maquina de ensayos:

Para efectuar el ensayo de compresion se utilizaron unos platos de acero entre los
cuales se coloco la probeta. Estos platos se limpiaron previamente con acetona
para remover residuos de grasa. Durante la ubicacion de la probeta se debe
tener cuidado de alinearla adecuadamente de tal forma que la carga aplicada sea
axial y concéntrica. Ademas, la probeta debe estar totalmente vertical para lo cual

se requiere que las superficies en contacto con los platos sean paralelas.

e Velocidad de ensayo

La velocidad de ensayo especificada en la norma ASTM E 9-89a Test Methods of
Compression Testing of Metallic Materials at Room Temperature en términos de la
velocidad de deformacion del material es 0.005 min™', que equivale a una
velocidad de desplazamiento del cabezal de la maquina de 0.023 mm/min, el cual
corresponde a un valor menor a la velocidad minima (0.05mm/min) de ensayo

permisible en la maquina.
Dado que no es posible aplicar velocidades de la maquina equivalentes a

velocidades de deformacion del orden de 107° s se selecciond la misma velocidad

empleada en el ensayo de tension (0.09mm/min).
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e Ensayos a temperaturas superiores a temperatura ambiente
Para estos ensayos se utilizo la misma celda empleada en los ensayos de traccion
para lo cual se requiri6 solamente intercambiar la tapa de la celda para adaptarla

al plato inferior de compresién y prevenir filtracién del agua o aceite (Figura 3.16).

Regulador
“voltaie

FIGURA 3.16 Montaje de la celda de acrilico en la maquina de ensayos universales Shimadzu
para realizar los ensayos de compresion a 37°C(a). Vista general instrumentos utilizados para el
calentamiento del medio (agua y/o aceite mineral) (b).
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3.6.3 Ensayo de flexién

Con este ensayo también se determinan los esfuerzos en las mesetas,
deformacion residual, entre otras. En la realizacion del ensayo se tuvo en cuenta
la norma ASTM E290-97a Standard Test Methods for Bend Testing of Material for
Ductility en lo que respecta a la definicién del tamafo de la probeta para flexion en

tres puntos. Se contemplaron los siguientes aspectos:

e Preparacion de las muestras

En esta etapa se realizo el corte y la limpieza de las probetas. El corte de las
muestras se realizé en una cortadora de precision ISOMET Buehler de baja
velocidad empleando un disco de diamante. La limpieza se realizé con enjuagues
sucesivos de acetona y agua, en un limpiador ultrasénico, y finalmente se secaron

con aire.

e Dimensiones de las probetas a ensayar

La norma ASTM E290-97a establece el tamafio de la probeta con base en la
siguiente relacion:

C=(2r+3D)xD/2

donde C es la distancia minima entre soportes, r es el radio del punzén y D el
didmetro de la muestra. Un esquema de los accesorios (punzoén, base y soportes)
disefiados y fabricados para realizar el ensayo de flexion de microprobetas se
observa en la figura 3.17, en donde se especifica que el radio del punzén es de
1.64 mm. Como los microtubos tienen un diametro externo de 0.09” (2.28mm),

entonces, la distancia minima sera de 10.12 + 1.14 mm.

Sin embargo, se realizaron ensayos preliminares de flexion variando la distancia
entre soportes con el fin de seleccionar un tamaro adecuado de las probetas. Las
curvas obtenidas son presentadas en el anexo A y en estas se puede observar
que la distancia entre apoyos influye en la definicion de la meseta correspondiente

a la transformacion martensitica. A distancias pequefas la meseta no es muy
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apreciable y la zona elastica no es lineal, a medida que se aumenta esta distancia
se atenua la linealidad y la meseta se hace mas perceptible. Por otro lado, a la
mayor distancia ensayada el esfuerzo durante la transformacion martensitica es
irregular. Por lo cual, se seleccioné una distancia de 29mm que se encuentra

entre los dos mejores comportamientos obtenidos.

FIGURA 3.17 Esquema de accesorios disefiados para ensayo de flexion

El montaje del sistema de flexién y la probeta en la maquina de ensayos se puede
apreciar en la figura 3.18.

| FIGURA 3.18 Montaje de la probeta para
ensayo de flexibn en la maquina de
ensayos universales Shimadzu.
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e Velocidad de ensayo

Se empled la misma velocidad (0.09mm/min) del ensayo de tensidon y compresion.

e Ensayos a temperaturas superiores a temperatura ambiente
El calentamiento se realiz6 de igual forma que en los ensayos de tension y
compresién pero utilizando otro tipo de celda que se adaptara a la configuracion

del sistema de flexion (Figura 3.19).

FIGURA 3.19 Montaje de la celda en la maquina de ensayos universales
Shimadzu para realizar los ensayos de flexion a 37 y 100°C.

3.6.4 Ensayo de microdureza

La determinacién de la dureza del material se efectué en un microdurémetro
SHIMADZU HMV propiedad del Instituto Colombiano del Petréleo ICP, siguiendo
las indicaciones de la norma ASTM E384-99 Standard Test Method for

Microindentation Hardness of Materials de acuerdo al siguiente procedimiento:

e Muestra a ensayar
El numero de muestras a ensayar fueron tres (figura 3.20), las cuales se montaron

en resina epoxica EPOXICURE de tal manera que las indentaciones se realizaron
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sobre el area transversal. Una probeta corresponde al material en condicion de
recibido y las otras dos son muestras de los microtubos expuestas a la solucion

fisiolégica durante 46 y 92 dias.

FIGURA 3.20 Probetas para ensayos de microdureza (M1: Sin

exposicion, M2: 46 dias, M3: 92 dias).
La superficie sobre la cual se hizo la indentacion se preparé mediante desbaste en
lijas de carburo de silicio numeros 240, 320, 400, 600 y 1200 y un pulido mecanico
final utilizando como abrasivo una suspensién silico-coloidal con un tamafo de

particula de 0.06 um en un pafio MICROCLOTH® de Buehler.

e Medicion de la dureza

Escala de dureza: los ensayos de microindentacién se realizaron con indentador

Vickers empleando una fuerza de 200gf. Para determinar el numero de dureza
Vickers no fue necesario utilizar la formula reportada en la norma ASTM E384-99
ya que el software incorporado al microdurémetro calcula automaticamente este

numero.

Numero de ensayos: se realizaron 6 indentaciones por cada muestra, se calculo el

numero de dureza para cada indentacién y finalmente se promedié para reportar
un solo dato. Con el fin de evitar interferencia entre ensayos adyacentes se adopté

el espaciamiento minimo entre huella recomendado por la norma ASTM E384-99.
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4. RESULTADOS Y DISCUSION DE RESULTADOS

4.1. COMPOSICION QUIMICA

Los microtubos fueron fabricados en una aleacion Ni-Ti cuya composicién quimica
se expone en la tabla 4.1. En el anexo B se reportan el espectro, resultados
cuantitativos y datos estadisticos que amplian la informacion sobre el analisis
quimico. Esta aleacion ademas de sus constituyentes principales presenta otro
elemento como el hierro cuyo porcentaje indica que ha sido adicionado

intencionalmente para afectar las caracteristicas de la aleacion.

TABLA 4.1. Composicién Quimica de la aleacion Ni-Ti

ELEMENTO | PORCENTAJE EN PESO | PORCENTAJE ATOMICO

Niquel 55.780 50.713
Titanio 44.096 49.168
Hierro 0.124 0.119

De acuerdo a la relacién Ni/Ti la aleacion es casi equiatdmica, sin embargo, se ha
encontrado que cuando se adiciona hierro, éste se ubica preferencialmente en los
sitios de niquel, con lo cual se espera un comportamiento semejante al de una
aleacion enriquecida en niquel. Esto explica la influencia del hierro en las
temperaturas de transformacion, especialmente la temperatura Mg, la cual
disminuye con el incremento en el porcentaje de hierro. Adicionalmente, el hierro
también altera la trayectoria de la transformacién al promover la formacién de la

fase intermedia R [10].
4.2. CALORIMETRIA DIFERENCIAL DE BARRIDO
El termograma obtenido mediante el ensayo DSC para los microtubos de nitinol

cuya composicion se especificd anteriormente se puede observar en la figura 4.1.
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Esta curva permite conocer dos datos importantes como son la trayectoria de la

transformacién martensitica y las temperaturas de dicha transformacion.

En primer lugar, la presencia de dos picos durante el enfriamiento es evidencia de
que la transformacién martensitica se da en dos etapas, es decir, que la austenita
no se transforma directamente a martensita sino que primero se transforma en una
fase intermedia denominada R (primer pico) y a temperaturas mas bajas la fase R
se transforma en martensita (segundo pico). Por otro lado, durante el
calentamiento la curva exhibe un solo pico que indica la transformacion directa de

la martensita a la austenita.

De esta manera, la transformacion martensitica exhibida por los microtubos Ni-Ti
es del tipo B2 (Austenita) — R—>  B19' (Martensita) caracterizada por las

siguientes temperaturas de transformacion:

Rs 4.91°C Ms -47.24°C As -5.21°C
Rt -6.30°C M; -62.25°C As  15.94°C
Termograma DSC del microtubo NiTi
' R—A
0,15 - Austenita
Rf Rg / Enfriamiento
0,05 HeR
v Mr MS

=] -0,05 4
z
g —
g 0,15 4 Y
E As Ay \ Calentamiento
= Austenita
= 0,25

-0,33 1

0,45 - Temperatura

Ambiente (24.6°C)
H—A
A0 80 60 -0 20 0 20 40 60 80 100 120 140 180 180 200

Temperatura (*C)

FIGURA 4.1. TermogramaGI%SC de los microtubos de nitinol.
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De acuerdo al termograma la austenita es la fase estable a temperatura ambiente,
37°C y 100°C independientemente del ciclo térmico aplicado a las probetas previo
a los ensayos mecanicos. El ciclo térmico hace referencia a que la probeta puede
ser llevada hasta una alta temperatura y posteriormente enfriada a la temperatura
del ensayo mecanico o por el contrario, se enfria y después se calienta hasta la
temperatura de ensayo. Ademas, todas las temperaturas de los ensayos
mecanicos son superiores a la temperatura As lo que indica una alta probabilidad

de observar un comportamiento superelastico a la temperatura corporal.

Por otro lado, el efecto de memoria de forma se consigue deformando el material a
temperaturas inferiores a -5.21°C (As) con lo cual se garantiza que la fase estable
en ausencia de esfuerzo a estas temperaturas sea la martensita. Después el
material puede recuperar su forma inicial llevandolo a una temperatura mayor a
15.94°C (Ar). Cabe resaltar que la informacion suministrada por el termograma
permite predecir en que rango de temperatura el material posiblemente exhiba los
fendmenos de memoria de forma y superelasticidad, pero no se puede establecer

la magnitud del comportamiento asociado con cada fenémeno.

4.3. ANALISIS MICROESTRUCTURAL

La aleacion exhibe una estructura constituida por fase TiNi y una distribucién
uniforme de particulas muy pequefas (figura 4.2). De acuerdo al termograma
DSC, se establecié que la fase presente en la aleacién a temperatura ambiente es
la austenita. Sin embargo como se puede observar existen zonas de martensita
(oscuras) y de austenita (claras) tanto en la muestra longitudinal como en la
transversal. La presencia de la martensita puede ser atribuida a dos factores: la
deformacion inducida por la preparaciéon metalografica [38], y/o su estabilizacion

durante el proceso de fabricacion de los microtubos [39].
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FIGURA 4.2 Microestructura de microtubos Ni-Ti seccion longitudinal 100 aumentos por
microscopia optica.

La microestructura obtenida por microscopia electronica de barrido (figura 4.3)
permite identificar dos tipos de particulas. Algunas grandes e irregulares y otras,
pequefas y redondeadas. Con un tamafio promedio de 2.32 a 2.62 um y 0.50 a

0.80 um, respectivamente.

FIGURA 4.3 Microestructura de la seccion transversal de microtubos Ni-Ti obtenida por
microscopia electrénica de barrido
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La composicién quimica de las particulas fue determinada por microanalisis
mediante espectrometro EDS en microscopio electronico de barrido. Al realizar el
analisis composicional se debe tener en cuenta que existe un volumen de
interaccion con la muestra que puede llegar a ser lo suficientemente grande como
para alcanzar a cubrir parte de la matriz y no solo la region de interés. Este
volumen de interaccion depende directamente del voltaje de trabajo y del numero
atomico promedio de la muestra. Por lo tanto solo fue posible determinar la
composicion de las particulas de mayor tamanio, la cual se muestra en la tabla 4.2

(Ver anexo C).

TABLA 4.2. Composicién Quimica de las particulas con
tamafo promedio de 2.32 a 2.62 um.

Elemento % Peso % Atémico
C 8.64 28.04
Ti 75.63 61.53
Ni 15.73 10.43
Total 100.00 100.00

Considerando el porcentaje de carbono obtenido en el microanalisis se puede
deducir que estas particulas corresponden posiblemente a inclusiones no
metalicas tales como carburos de titanio TiC [25]. Ya que este elemento no pudo
ser identificado por XFR, el microanalisis permite establecer que el carbono dentro
de la matriz es una impureza producto del proceso de fabricacion de la aleacion

por el método de fusion por induccion al vacio (VIM) [40].

Debido a que no fue posible establecer la composicion quimica de las particulas
de menor tamafo por microanalisis se puede predecir su origen teniendo en
cuenta la composicion quimica de la aleacion y los resultados obtenidos por DSC.
Como la aleacién es enriquecida en niquel se ubica en una zona en la que
coexiste la fase TiNi y TiNiz del diagrama de fases, sin embargo, el termograma
indica la presencia de la fase R que es inducida por precipitados del tipo TizNig4

obtenidos mediante tratamiento de envejecido. Por lo tanto se considera que la
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distribucién fina de particulas observadas en la microestructura de la aleacién

corresponde a precipitados TisNis.

La microestructura observada por microscopia de barrido también permite ver de
forma mas definida la orientacion de los granos en la direccion de la deformacion

ocasionada por el proceso de manufactura de los microtubos (figura 4.4).

FIGURA 4.4 Microestructura de la seccion longitudinal de microtubos Ni-Ti obtenida por
microscopia electrénica de barrido.

4.4. ENSAYOS MECANICOS

Las pruebas individuales antes y después de exposicion en solucion Hanks bajo

diferentes estados de carga y temperaturas se reportan en los anexos D y E.

4.4.1 Ensayo de traccion

Al analizar las curvas de esfuerzo vs % deformacion de carga-descarga obtenidas

a diferentes temperaturas en tension uniaxial se puede observar que la aleacion
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exhibe histéresis a temperatura ambiente y a 37°C (figura 4.5), lo cual es indicativo
de un comportamiento superelastico corroborado al descargar por la minima

deformacion residual.

También es posible notar que la meseta correspondiente a la transformacion
martensitica comienza aproximadamente a un 1% de deformacion
independientemente de la temperatura de ensayo. Posteriormente, la
transformacién martensitica durante la carga y la transformacién inversa en la
descarga avanzan a un esfuerzo aproximadamente constante, los cuales

aumentan al aumentar la temperatura de ensayo.

a0 T T T T T

450

400

340

300

250

200

Esfuerzo (MPa)

180

100

50 — Temp. amhiente [

— 37 °C
1 1 1 1

a 1 2 3 4 5 B
Deformacidan (%)

FIGURA 4.5 Comparacion de los ciclos de carga y descarga en tension realizado en
microtubos NiTi a diferentes temperaturas

A una temperatura de 100°C (figura 4.6) los microtubos no se comportan

superelasticamente y por lo tanto después de la descarga el material exhibe una

deformacion apreciable que no es recuperable con calentamiento. Sin embargo,

el porcentaje recuperado durante la descarga es mayor que la deformacién

elastica de la austenita lo cual indica que a esta temperatura la transformacion
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martensitica se da de forma parcial, porque entra en competencia con los

mecanismos de deformacion plastica.
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FIGURA 4.6 Ciclo de carga y descarga en tensién realizado en microtubos NiTi
a 100°C

En la figura 4.7 se presentan las curvas esfuerzo vs % deformacién de probetas
deformadas hasta la fractura a diferentes temperaturas que permiten
adicionalmente determinar que la formacion completa de la martensita finaliza
hasta aproximadamente 8% de deformacion, la cual es recuperable en la
descarga. A partir de este punto, el esfuerzo se incrementa de forma lineal lo cual
se atribuye a la deformacion elastica de la martensita hasta que ésta alcanza su
limite de fluencia [41, 42]. Posteriormente, el material se deforma plasticamente
en un gran porcentaje lo que permite afirmar que la aleacion presenta un
comportamiento ductil lo cual se corrobora a través de la observacion de la
superficie de fractura (figura 4.8) caracteristica de cono y copa desarrollada
después de una estriccion minima debido a la geometria de la probeta (espesor
0.22mm).
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FIGURA 4.7 Comparacion de las curvas esfuerzo vs % deformacion en tension realizadas
en microtubos NiTi a diferentes temperaturas

FIGURA 4.8 Superficie de fractura de probeta tensionada hasta la rotura.
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La curva esfuerzo vs % deformacion obtenida a 100°C revela solo parcialmente la
meseta caracteristica de la transformacién martensitica, lo cual demuestra que la
aleacion a esta temperatura se aproxima al comportamiento de un material
convencional, que una vez alcanzado su limite de fluencia es deformado
plasticamente en un porcentaje menor con respecto al comportamiento observado

a24.6y 37°C, pues a esta temperatura en la aleacién predomina la fase austenita.

El esfuerzo critico para deslizamiento, la resistencia maxima y la deformacién total
no muestran una variacion significativa entre 24.6 y 37°C a diferencia del esfuerzo
requerido para la transformacion martensitica. Sin embargo, en la tabla 4.3 donde
se resumen los resultados de las propiedades mecanicas en tensién, se puede
apreciar que efectivamente existe una reduccion de la resistencia y el porcentaje
de deformacion al aumentar la temperatura desde 24.6 a 37°C. La disminucion de
estas propiedades es mas notoria cuando el material es deformado a 100°C. Es
importante considerar que el incremento de la temperatura provoca un aumento de
la movilidad de las dislocaciones, activacibn de nuevos mecanismos de
deformacion como el trepado e introduccion de nuevos sistemas de deslizamiento,
lo cual facilita la deformacién del material viéndose reflejado en una disminucién

de la resistencia mecanica.

En cuanto a los esfuerzos criticos para transformacion, estos aumentaron en
25.62% de 24.6 a 37°C, lo cual muestra que son mas susceptibles a cambiar con
la temperatura en comparacidén con la resistencia mecanica. La solicitud de un
mayor esfuerzo para la transformacion se debe a que a medida que aumenta la
temperatura de ensayo, la fase austenita es mas estable puesto que ésta
temperatura se encuentra mas retirada de la temperatura a la cual la martensita
comienza a formarse (Ms). Por lo tanto, para poder inducir la martensita a
temperaturas a las cuales es inestable, es necesario asistir esta demanda de
energia aplicando esfuerzos cada vez mas altos en la medida que incrementa la
temperatura de ensayo.
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Otra caracteristica observada a partir de los resultados es que la deformacién
residual aumenta con la temperatura, la cual es producto de una acomodacion
local de la martensita durante la transformacion. Esta reorientacion es el resultado
de un movimiento interfacial de las variantes martensiticas que puede ser
acelerado por el incremento de la temperatura ocasionando una mayor proporcion

de martensita reorientada que se refleja en un aumento de la deformacion

residual.
TABLA 4.3 Propiedades mecanicas en tension de microtubos NiTi
RESISTENCIA | RESISTENCIA . ELONGACION
MUESTRA MESETA MESETA E'h%'\;?DAUCA'(L)N UNIFORME EN REST'ESJEI’\L'C'A
SUPERIOR INFERIOR v FRACTURA s
(MPay* (MPay* (%) (%) (MPa)
Temp. 351,18 57,07 0.132 47.88 1325.71
Ambiente
37°C 441 .17 197,54 0,358 47.08 1321.32
100°C -- -—- -—- 41.22 1246.69

*  Determinada a 3% de deformacién sobre la meseta superior segin norma ASTM F2516-05
** Determinada a 2.5% de deformacion sobre la meseta inferior segiin norma ASTM F2516-05
*** Determinada a un esfuerzo de 7MPa sobre la curva de descarga segun norma ASTM F2516-05

Con el fin de predecir el rango de temperatura (Af — Md) a la cual esta aleacion es
superelastica, la temperatura Md puede determinarse graficando los esfuerzos
criticos para transformacion y deslizamiento contra la temperatura de ensayo
(Figura 4.9). Esto produce dos lineas que se intersectan en un punto que
corresponde a Md lo que indica que a temperaturas mas altas los esfuerzos para
deslizamiento se alcanzan antes de que se pueda dar la transformacién [10]. Es
decir, Md es el limite para la superelasticidad y tiene un valor de 97.62°C. De esta
manera, los microtubos se comportaran superelasticamente entre A; = 15.94°C y
97.62°C.
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FIGURA 4.9. Grafica para determinacion de la temperatura Md.

4.4.2 Ensayo de compresion
La superelasticidad a temperatura ambiente y a 37°C también se presentd para
cargas en compresion como se observa en la figura 4.10. Al igual que en tension,

el material pierde su comportamiento superelastico a 100°C.

Bajo este estado de esfuerzos la austenita sufre deformacion elastica de
aproximadamente 2% previo al inicio de la transformacién martensitica. Este
resultado puede variar teniendo en cuenta que en la preparacién de las probetas
es dificil lograr que las caras sean completamente paralelas de ahi que el
comportamiento elastico no presente una tendencia completamente lineal. La
transformacion no prosigue a un esfuerzo relativamente constante sino que
muestra un continuo endurecimiento atribuido por varios investigadores a la
activaciéon e interaccion de mas de una variante martensitica y posible

deformacion por movimiento de una baja densidad de dislocaciones [1,4, 42].

Al aumentar la temperatura se observa un incremento en los esfuerzos requeridos

para la transformacion de la fase asi como una meseta con mayor pendiente

formando una histéresis menos definida con tendencia a desaparecer. Esto ultimo
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es atribuido a la activacion de un numero mayor de variantes martensiticas que

interactuan ocasionando un mayor endurecimiento.
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FIGURA 4.10 Comparacioén de los ciclos de carga y descarga en compresiéon
realizados en microtubos NiTi a diferentes temperaturas.

En la figura 4.11 se presentan las curvas esfuerzo vs % deformacion a diferentes
temperaturas de probetas comprimidas hasta que la resistencia disminuye
considerablemente lo que se refleja en una deformacioén plastica visible en forma
de plegamiento (figura 4.12). Estas permiten determinar que la transformacion
martensitica avanza hasta aproximadamente 4.5-5.0% de deformacion, la cual es

recuperable después de la descarga.

Después de la transformacién martensitica, el esfuerzo se incrementa de forma

lineal lo cual se atribuye a la deformacion elastica de la martensita hasta que ésta

alcanza su limite de fluencia [41,42]. A partir de este punto el material se deforma
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plasticamente sin fracturarse, lo que permite afirmar que la aleacién presenta un
comportamiento ductil bajo este estado de carga.
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FIGURA 4.11 Comparacion de las curvas esfuerzo vs % deformacion en compresion
realizadas en microtubos NiTi a diferentes temperaturas

FIGURA 4.12 Morfologia de las probetas ensayadas en compresion
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A diferencia del ensayo de tensién, en compresion, el esfuerzo critico para
deslizamiento, esfuerzo requerido para la transformacion martensitica y la
resistencia mecanica muestran una variacion apreciable entre 24.6 y 37°C. En la
tabla 4.4 se resumen los resultados de las propiedades mecanicas en compresion.
Estas resistencias disminuyen a temperaturas de 100°C de manera mas notoria.
Los efectos del incremento de la temperatura sobre las propiedades mecanicas
son generados por los mismos mecanismos sefialados para el comportamiento del

material en tension.

Debido a que el ensayo de compresion para materiales superelasticos no se
encuentra normalizado, y como la transformacion no se da a un esfuerzo
relativamente constante, en la tabla 4.4 se reporta un intervalo de esfuerzos en el
cual esta ocurre. Sin embargo se asume el mismo criterio establecido por la

norma ASTM F2516-05 para determinar la elongacion residual.

TABLA 4.4 Propiedades mecanicas en compresion de microtubos NiTi

MUESTRA RESISTENCIA RESISTENCIA ELONGACION RESISTENCIA A LA
MESETA SUPERIOR MESETA INFERIOR RESIDUAL COMPRESION
(MPa) (MPa) (%) (MPa)*
Temp. 500.42 - 570.66 266.77 —219.48 0.276 2159.71
Ambiente
37°C 605.77 — 787.94 498.23 - 280.94 0.473 2041.19
100°C - 1415.67

*Resistencia a la compresion determinada a un porcentaje de deformacion de 10.7%

4.4.3 Ensayo de flexion

Las probetas de nitinol ensayadas en flexion se comportaron superelasticamente a
temperatura ambiente y a 37°C segun lo demuestra la formacion de la histéresis
en los ciclos de carga y descarga (figura 4.13) y se corrobora la ausencia de esta
propiedad a 100°C (figura 4.14).
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FIGURA 4.13 Comparacion de los ciclos de carga y descarga en flexion
realizados en microtubos NiTi a diferentes temperaturas.

La meseta correspondiente a la transformacion martensitica se forma a un
esfuerzo aproximadamente constante (figura 4.14) iniciando en 1.13% vy
finalizando a 2%. Después, ocurre un continuo aumento del esfuerzo hasta
alcanzar un valor maximo aparente y entonces este disminuye. A medida que la
deflexién aumenta la deformaciéon se concentra mas en el punto de aplicacion de
la carga ocasionando un endurecimiento por deformaciéon que puede ser aliviado

por el aumento de la temperatura permitiendo una deformacién mas uniforme.

Sin embargo, se debe tener en cuenta que el ensayo no se puede completar ya

qgue a una deflexiéon aproximada de 6,5 mm a temperaturas de ensayo de 24.6 y

37°C y 4.75mm a 100°C, se produce un aplastamiento en la regién de pared del

microtubo en contacto con el punzén, lo cual se refleja en una caida del esfuerzo.

Es por esto que a través de este ensayo no se puede observar el mismo efecto de

la temperatura en la resistencia mecanica del material exhibido bajo estado de
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carga de tension y compresion, puesto que no es posible obtener la region de la

curvas corresnondiente al valor maximo de deflexion.
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FIGURA 4.14 Comparacién de las curvas esfuerzo vs % deformacién en flexion
realizadas en microtubos NiTi a diferentes temperaturas

Una inspeccion detallada de las probetas deformadas en flexion contribuye a
corroborar el efecto de la temperatura sobre la deformacion localizada (figura
4.15). A medida que aumenta la temperatura la region de concentracién de la

deformacion muestra mayor area de influencia.

Las propiedades mecanicas de los microtubos NiTi obtenidas en flexién se

resumen en la tabla 4.5. No fue posible obtener los valores de esfuerzo maximo y

de rotura.
TABLA 4.5 Propiedades mecanicas en flexién de microtubos NiTi
ELONGACION RESIDUAL
RESISTENCIA RESISTENCIA
MUESTRA | MESETA SUPERIOR MESETA DETE'?'\:/'I';ADA A
(MPa) INFERIOR (MPa) %) a
Temp. 662.99 — 663.94 274.22-254.95 0.063
Ambiente
37°C 793.25 —-794.26 465.27-390.20 0.034
100°C
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FIGURA 4.15 Probetas ensayadas en flexion (a) 100 °C, (b) 37 °C, (c) 24.6
°C, (d) comparacion de la deflexion.

A diferencia de los resultados obtenidos en tension y en compresién, la elongacion
residual disminuy6 con el aumento de la temperatura debido a que a temperatura
ambiente existe una mayor probabilidad de generar cierto de grado de
deformacion plastica muy localizada.
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4.4.4 Comparacion comportamiento mecanico en tension, compresiéon y

flexién

El comportamiento de la transformacién martensitica es afectado por el tipo de
carga aplicado como se puede apreciar en la figura 4.16. Bajo carga tensil es mas
facil inducir la transformacién de fase puesto que se necesita un menor esfuerzo
en comparacién con compresion y flexion. El esfuerzo mas alto se obtiene en
flexion mientras que en compresién se encuentra en valores intermedios entre
estos dos tipos de carga. En cuanto al porcentaje de la deformacion por
transformacién se presenta en mayor magnitud en tension siendo
aproximadamente del 7%, esta disminuye en compresion a un valor de 2.5% y en
flexion 1%. Este comportamiento refleja la fuerte dependencia de Ila

transformacién martensitica con la direccion de la carga aplicada.
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FIGURA 4.16 Comparacion de las curvas esfuerzo vs % deformacién en
compresion, tension y flexion realizadas en microtubos NiTi a temperatura ambiente
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4.4.5 Influencia de la exposiciéon en solucion fisiolégica de Hanks

Los efectos generados por la exposicion de los microtubos de NiTi a un fluido
fisiologico circulante sobre las propiedades mecanicas son evaluados a
continuacion mediante ensayos mecanicos a 37°C, ensayos de microdureza y

determinacion de niquel disuelto.

4.4.5.1 Biocompatibilidad de la aleacion niquel-titanio

La toxicidad de los metales individuales que componen la aleacion es uno de los
factores determinantes de la biocompatibilidad y esta estrechamente relacionada a
la concentracion de los iones liberados desde la aleacién. Debido a que el nitinol
tiene un alto contenido de niquel (50% at. Aprox.) existe el riesgo a que este
pueda liberarse en cantidades excesivas causando efectos adversos como

reacciones alérgicas, toxicas o carcinogeénicas.

Por lo tanto, en la estimacion de la biocompatibilidad de la aleacién Ni-Ti se debe
prestar atencion a la liberacién de niquel especialmente cuando los dispositivos
son implantados por largo tiempo. Para evitar respuestas téxicas, el niquel
disuelto debe estar dentro de limites aceptables. Por ejemplo, para el caso de los
dispositivos cardiovasculares el nivel normal de niquel en la sangre oscila entre 1
a 100 ng/l [35].

La exposicion de los microtubos de nitinol a la solucién Hanks a 37°C provoco la
disolucién de cierta cantidad de niquel de la aleacion, la cual fue cuantificada por
la técnica de espectrometria de absorcidn atomica (EAA) mediante lecturas

realizadas a muestras de la solucion fisioldgica para dos tiempos de exposicion.

Para el analisis de la cantidad de niquel liberado se tuvo en cuenta el area de los
microtubos expuestos con el fin de aproximar los resultados al tamafio real de los

implantes (stents), los cuales se reportan en la tabla 4.6.
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TABLA 4.6 Resultados disolucion de Niquel.

Tiempo de Area de los Cantidad total de Cantidad de Niquel por area
exposicion (dias) microtubos (sz) Niquel (ug) (ug/sz)
46 77.53 818.84 10.56
92 77.53 1480.84 19.12

Teniendo en cuenta que el volumen total aproximado de la sangre en el cuerpo es
de 5 litros y asumiendo que se encuentra distribuida en todo el torrente sanguineo,
la cantidad maxima tolerable seria de 500 pug. Para un stent de 5 mm de longitud
y 2 mm de diametro la cantidad de niquel disuelta en un afio es 23.82 ug la cual

esta por debajo del limite sefialado.

Para el caso de la aplicacion de catéteres los tiempos de exposicion son mas
cortos puesto que se utilizan para el diagndstico de enfermedades durante 15
minutos y en intervenciones quirdrgicas (angioplastia) en un tiempo aproximado de
una hora. Ademas se debe considerar que estos dispositivos tienen un area de
exposiciéon mayor (longitudes que pueden alcanzar hasta un metro) sin embargo

las cantidades de niquel disuelto no son representativas.

De los datos obtenidos en la tabla 4.6 también es posible estimar un valor
promedio para la velocidad de liberacién de niquel desde la aleacién Ni-Ti siendo
ésta de 2.66E-06 pg/cm?s y 2.4E-06 pg/cm®s para los 46 y 92 dias
respectivamente. De acuerdo a otros estudios experimentales [36, 37] se ha
encontrado que la velocidad disminuye con el incremento en el tiempo de
inmersién hasta valores indetectables después de 10 dias de inmersién. Esta
reduccién en la velocidad de liberacion de niquel ha sido atribuida a la formacién
natural de una capa fosfato-calcica sobre la superficie de la aleacion expuesta a
soluciéon Hanks. Ademas, para los primeros dias de exposicion la velocidad

alcanza valores del orden de 10 ug/cmzs gue son comparables a los obtenidos
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en el presente estudio para un tiempo de exposicion mayor cuando se supone que

deberia ser despreciable.

Un aspecto importante que se debe considerar es la velocidad de flujo, puesto que
en este trabajo el fluido fisiolégico se mantuvo en circulacién durante todo el
tiempo de exposicibn mientras que en los estudios referenciados la solucion
permanecid estatica. Esto explica que la velocidad de liberacién de niquel sea
apreciable aun después de 92 dias de exposicion puesto que un fluido en
movimiento puede interrumpir la formacion y crecimiento de la capa fosfato-célcica

y acelerar la disolucion de niquel.

Aunque la verificacién de la formacion de la capa fosfato-calcica no se realiza en
este trabajo su presencia puede ser soportada por una ligera disminucion en la
velocidad de disolucién de niquel desde 2.66E-06 pg/cm?®s a 2.4E-06 pg/cm?s
durante el tiempo de exposicion.

4.45.2 Comportamiento mecanico

En las figuras 4.17 a 4.19 se comparan las curvas esfuerzo vs % deformacién en
tensidn, compresion y flexion, realizadas sobre microtubos de NiTi antes y
después de la exposicion a la solucién Hanks. Los resultados de las propiedades

mecanicas mas importantes se resumen en las tablas 4.7 a 4.9.
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FIGURA 4.17 Comparacion de curvas esfuerzo vs % deformacion en traccion realizadas
en microtubos NiTi antes y después de exposicion a solucién Hanks.

TABLA 4.7 Propiedades mecanicas en tension de microtubos NiTi antes y después de exposicion
a solucién Hanks.

MUESTRA RESISTENCIA RESISTENCIA ELONGACION ELONGACION | RESISTENCIA
MESETA MESETA RESIDUAL UNIFORME EN TENSIL
SUPERIOR INFERIOR (Yo)* FRACTURA (MPa)
(MPa)* (MPa)** (%)
Sin ., 441,17 197,54 0,358 47.08 1321.32
exposicion
46 dias 463,12 215,09 0.217 46.95 1371.80
92 dias 487,26 230.46 0.236 48.16 1400.33

*

Determinada a 3% de deformacion sobre la meseta superior segun norma ASTM F2516-05
** Determinada a 2.5% de deformacion sobre la meseta inferior segin norma ASTM F2516-05
*** Determinada a un esfuerzo de 7MPa sobre la curva de descarga segin norma ASTM F2516-05
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FIGURA 4.18 Comparacién de curvas esfuerzo vs % deformacion en compresién
realizadas en microtubos NiTi antes y después de exposicion a solucion Hanks.

TABLA 4.8 Propiedades mecanicas en compresion de microtubos NiTi antes y después de
exposicion en solucién Hanks.

MUESTRA RESISTENCIA RESISTENCIA ELONGACION RESISTENCIA A LA
MESETA SUPERIOR MESETA RESIDUAL (%) COMPRESION
(MPa) INFERIOR (MPa) (MPa)*
Sin exp 605.77-787.94 498.23 -280.94 0.47 2041.19
46 dias 603.64-893.29 489.44-322.65 0.48 2131.18
92 dias 601.38-869.15 509.20-355.56 0.63 2256.29

*Resistencia a la compresion determinada a un porcentaje de deformacion de 10.7%
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FIGURA 4.19 Comparacioén de curvas esfuerzo vs % deformacion en flexion
realizadas en microtubos NiTi antes y después de exposicion a solucion Hanks

TABLA 4.9 Propiedades mecanicas en flexién de microtubos NiTi antes y después de exposiciéon
en solucién Hanks.

ELONGACION RESIDUAL

RESISTENCIA RESISTENCIA
MUESTRA MESETA SUPERIOR MESETA DETE?“QQ':DA
(MPa) INFERIOR (MPa) (%)
Sin exp 662.99 — 663.94 265.77 — 219.48 0.063
46 dias 721.23 —-722.21 378.02 — 337.79 0.057
92 dias 708.72 - 709.39 331.03 - 293.45 0.045

Considerando que la cantidad de niquel disuelta desde los microtubos es minima
con respecto a la cantidad de niquel presente en la aleacion es posible que el
niquel en solucion corresponda a una parte del niquel elemental contenido en la
capa de oxido formada como consecuencia del tratamiento térmico [36,43,44].
Por lo tanto, las pequenas diferencias observadas en los ensayos se atribuyen a

varios factores tales como un tratamiento térmico no homogéneo lo cual se refleja
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en ligeros cambios en la coloracién de la capa de Oxido superficial, ademas,
durante la realizacion de los ensayos de traccion se detectaron ligeros cambios en
el diametro interno de las muestras los cuales no pudieron establecerse por
limitacion en la precision del equipo de medicién. Dado que el area transversal de
los microtubos es muy reducida, ligeros cambios en ésta afectan los valores de

esfuerzo.

Los resultados muestran que no existen diferencias apreciables en el
comportamiento mecanico por efecto de la exposicion al fluido fisiolégico. Las
variaciones se encuentran dentro de lo que se considera desviacion normal de una

prueba mecanica.

4.4.5.3. Microdureza
En la tabla 4.10 se reportan las medidas correspondientes a la muestra en
condicion de recibido, la muestra expuesta durante 46 dias y durante 92 dias,

denominadas respectivamente M1, M2 y M3.

Los valores de microdureza Vickers permite catalogar el material como blando,
puesto que en la escala Rocwell C estos valores estan en un rango aproximado de
28-29 HRC. La baja dureza de éste material se puede comprobar por el alto
porcentaje de deformacion recuperable. Sin embargo, la dureza es mayor que la
del acero inoxidable AISI SAE 316L [45,46], el cual también es empleado para la
fabricacion de dispositivos cardiovasculares.

TABLA 4.10 Resultados del ensayo de microdureza.
MICRODUREZA VICKERS (HMV340q)

Medicién
Muestra
1 2 3 4 5 6 Promedio
M1 286 295 299 289 291 287 291.245.0
M2 299 297 299 294 296 293 296.3+2.5
M3 296 291 298 299 298 288 295.0+4.5
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A su vez estos resultados permiten confirmar que la disoluciéon de niquel durante
los periodos de exposicion no tiene un efecto significativo sobre el comportamiento
mecanico del material bajo los diferentes estados de carga evaluados puesto que
hay repetibilidad en las mediciones tomadas entre probetas. Ademas se debe
tener en cuenta que la aleacién presenta una microestructura no homogénea que
afecta la medida dependiendo del sitio donde se efectue la identacién puesto que

algunas pueden ser influenciadas por la presencia de los carburos de titanio.
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5. CONCLUSIONES

La aleacién Ni-Ti estudiada mostré una microestructura austenitica con una
fina dispersion de precipitados TizNis como resultado de un tratamiento térmico
de envejecido, combinada con carburos de titanio responsables estos de la alta

resistencia mecanica exhibida por este material.

Esta aleacion posee una transformacién a fase R durante la martensitica, la
cual se explica por la presencia de hierro como elemento aleante y de los

precipitados ricos en niquel.

Los resultados permitieron predecir que el comportamiento superelastico es
exhibido en un rango de temperatura comprendido entre 15.94 y 97.62°C lo
cual hace factible su utilizacién en el campo biomédico donde la temperatura

corporal forma parte de este rango.

A 100°C el material exhibe deformacion no recuperable consecuencia de una
contribucion tanto de la transformacion martensitica como de los mecanismos
plasticos. Por lo tanto, la manipulacion de los dispositivos en los
procedimientos de esterilizacion debe hacerse teniendo en cuenta que se
presenta un comportamiento elastico menor que a temperatura corporal, por lo
que durante éste se pueden causar deformaciones plasticas que afecten su

funcionamiento en servicio.

Los comportamientos de tracciéon, compresion y flexién, evidencian que la

transformacién martensitica es afectada por la direccion de aplicacion del
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esfuerzo, siendo favorecida bajo carga tensil, donde se obtienen los mayores

porcentajes de deformacion recuperable, a esfuerzos relativamente constantes.

Los microtubos ensayados exhibieron un excelente balance de propiedades
mecanicas en traccion principalmente, correspondiente a una alta resistencia
mecanica y gran ductilidad, superando el comportamiento mecanico del acero
inoxidable 316L disponible comercialmente, lo cual disminuye el riesgo de falla

del material durante las intervenciones quirurgicas.

La gran flexibilidad mostrada por los microtubos, superior a las de los
materiales convencionales, les permite atravesar trayectorias con curvas muy
estrechas durante su introduccion y movimiento en el sistema vascular, sin que
se presenten deformaciones plasticas. Esta es caracteristica indispensable de
catéteres y dispositivos endovasculares empleados en cirugia no invasiva,

facilitando su manipulacién por parte del personal especializado.

Este estudio permiti6 establecer que el nitinol es biocompatible pues la
cantidad de niquel disuelta fue inferior al nivel critico de este metal en el
plasma sanguineo, sin embargo, se demostré que la velocidad de disolucion
fue acelerada por accién del flujo de la solucion fisiologica Hanks, esto ultimo

no contemplado en estudios anteriores.

La disolucion de niquel alcanzada durante el periodo de exposicion de los
microtubos en soluciéon Hanks no modific6 su microestructura y composicion
quimica (relacion Ni/Ti) por lo cual las propiedades mecanicas en tensién
compresion, flexibn y dureza se vieron inalteradas. Haciendo posible su
reutilizacion, siendo esta una gran alternativa en la reduccidén de costos en las

intervenciones y examenes cardiovasculares.
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» La aleacion objeto de este estudio cumplié con los requisitos principales para
ser considerada biomaterial, pues ademas de tener excelentes propiedades
mecanicas y ser superelastica, es tolerada por el ambiente sanguineo debido a

su baja toxicidad.

» La estimacion de propiedades especiales mediante determinacion de las
temperaturas de transformacion, comportamiento mecanico en tension,
compresioén, flexion y biodegradacion en el tiempo de los microtubos
analizados, se constituyen en un estudio pionero en el ambito nacional.
Ampliando el conocimiento de este tipo de dispositivos para fabricar stents y
catéteres de uso cardiovascular. A su vez se proporcionan herramientas para

el control de calidad de éstos.
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6. RECOMENDACIONES

Comprobar mediante espectrometria de fotones de rayos X (XPS), si la capa
de oOxido superficial formada como consecuencia del tratamiento térmico

cambia en su composicidn por la exposicidon al ambiente fisioldgico circulante.

Realizar variaciones en los tratamientos térmicos con el fin de evaluar si es
posible modificar las propiedades mecanicas de la aleacidén para alcanzar
mejor desempeno en servicio, y por otro lado hacer viable la fabricacion de

stents a partir de los microtubos.

Complementar la caracterizacion mecanica de la aleacion estudiada, a
temperaturas en las cuales la fase estable es la martensita, para determinar el
efecto de memoria de forma como otra alternativa para la introduccion de

dispositivos en el sistema vascular.

Establecer el efecto citotoxico de la cantidad de niquel disuelta en el plasma
sanguineo, mediante evaluaciones in vitro para tener un concepto mas

completo de la biocompatibilidad del nitinol.
Llevar a cabo estudios de contaminacion biolégica y caracterizaciéon superficial
que permitan establecer si es viable la reutilizacion de los microtubos en

intervenciones cardiovasculares.

Estudiar los posibles cambios producidos en el material por las técnicas de

esterilizacion, para verificar si se ocasionan alteraciones que afecten el grado

92



“*Grupo de Investigacion en Biomateriales

de biocompatibilidad, las propiedades mecanicas, la superelasticcidad e
impidan su reutilizacion.

Evaluar la influencia de los métodos utilizados para la deposicion de
recubrimientos radio opacos en el comportamiento mecanico del material y el

efecto de las capas depositadas sobre la degradacién de los microtubos.
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ANEXO A
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ANEXO B
COMPOSICION QUIMICA DE LA ALEACION Ni-Ti DETERMINADA POR
ESPECTROMETRIA DE FLUORESCENCIA DE RAYOS X

Sample : MICROTUBO DE NITINOL
Comment : Solid sample ( with cell ) / vacio
Group : MICROTUBOS MYLAR

Mesurement Condition

Instrument : 800HS2 Atmosphere : Air Collimator : 1(mm) Spin : No

Analyte TGkV uA  FlAcqg.(keV) Anal.(keV) Time(sec) DT (%)
Na-U Rh 50 506-Auto Out 0-40 0.0-40.0 Real- 99 25
[epsiuA)
n.0zoo — | I | I | J
2| 2 2
] | [F = =
0.0150
0.0100
| g
0.0050 'fi-u
D'DDUD_'J..|1_l..,....l....,....l....,....l....,....I;JJ
4.00 6.00 8.00 10.00 12.00 .
Quantitative Result
Analyte Result Std.Dev. Proc.-Calc. Line Intensity(cps/uA)
Ni 55.780 % 0.120 Quan-FP NiKa 5.683
Ti 44.096 % 0.152 Quan-FP TiKa 2.213
Fe 0.124 % 0.013 Quan-FP FeKa 0.011
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ANEXO C
ANALISIS COMPOSICIONAL REALIZADO EN MICROSCOPIO ELECTRONICO
DE BARRIDO (SEM / EDS)

09/10/2006 03:57:02 p.m.

Proiect 1

Spectrum processing :
No peaks omitted

Processing option : All elements analyzed
(Normalised)
Number of iterations = 2

Standard : : @peotrum 1
C CaCO3 1-Jun-1999 12:00 AM : e v
Ti Ti 1-Jun-1999 12:00 AM
Ni Ni 1-Jun-1999 12:00 AM

Element | Weight%  Atomic%

CK 7.28 24.48
TiK 75.87 63.94
Ni K 16.84 11.58

20pm VElectron Image 1

Totals 100.00

Spectrum 1
:ilt i
I T T T T T T T T T T T T T T T T
C . 0 1 2 3 4 5 g 7 g
omment: Full Scale 625 cts Cursor: -0.330 ke (0 cts) ke
INnCca
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09/10/2006 03:54:50 p.m.

Project 1

Spectrum processing :
No peaks omitted

Processing option : All elements analyzed
(Normalised)
Number of iterations = 3

Standard : (/:'\
C CaCO3 1-Jun-1999 12:00 AM
Ti Ti 1-Jun-1999 12:00 AM ~Spectrum 1 3

Ni Ni 1-Jun-1999 12:00 AM 4

Element | Weight%  Atomic%

CK 8.64 28.04
TiK 75.63 61.53
Ni K 15.73 10.44

Totals 100.00

20um " Electron Image: 1

Spectrum 1

Comment: Full Scale 1197 cts Cursar: 0.375 ket (0 cts) ke

104



’1% Grupo de Investigacion en Biomateriales
ANEXO D
ENSAYOS MECANICOS DE MICROTUBOS NiTi ANTES DE EXPOSICION A
SOLUCION HANK

ANEXO D.1 ENSAYOS DE TENSION A DIFERENTES TEMPERATURAS

Carga-descarga, y deformacion hasta rotura a temperatura ambiente.
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Carga-descarga, y deformacion hasta rotura a 37°C.
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Carga-descarga, y deformacién hasta rotura a 100°C.
1400 T T T T T T T T

1200 -

1000 -

a0 - -

B00 - .

Esfuerzo (MPa)

400 H .

200 .

1] 5 10 15 20 25 30 35 40 45
Deformacion (%)

ANEXO D.2 ENSAYOS DE COMPRESION A DIFERENTES TEMPERATURAS

Carga-descarga, y deformacion hasta un porcentaje apreciable a temperatura

ambiente.
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Carga-descarga, y deformacion hasta un porcentaje apreciable a 37°C.
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ANEXO D.3 ENSAYOS DE FLEXION A DIFERENTES TEMPERATURAS

Carga-descarga, y deformacion hasta un porcentaje apreciable a temperatura

ambiente.
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Carga-descarga, y deformacidén hasta un porcentaje apreciable a 100°C.
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ANEXO E
ENSAYOS MECANICOS DE MICROTUBOS NiTi DESPUES DE EXPOSICION A
SOLUCION HANK

ANEXO E.1 ENSAYOS DE TENSION A 37°C

Carga-descarga, y deformacion hasta rotura de microtubos expuestos por 46
dias
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ANEXO E.2 ENSAYOS DE COMPRESION A 37°C

Carga-descarga, y deformacion hasta un porcentaje

microtubos expuestos por 46 dias
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ANEXO E.2 ENSAYOS DE FLEXION A 37°C

Carga-descarga, y deformacion hasta un porcentaje apreciable, de
microtubos expuestos por 46 dias
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