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Introduccion
Se ha reportado que a nivel global las enfermedades cardiovasculares son una de las
principales causas de mortalidad. De acuerdo con la Federacion Mundial del Corazon,
alrededor de 20.5 millones de personas mueren anualmente en el mundo por enfermedades
cardiovasculares. Esto indica que alrededor del 33% de todas las muertes en el mundo son
atribuibles a problemas cardiacos. En un periodo de 20 afios la prevalencia de las
enfermedades cardiovasculares (ECV) casi se ha duplicado, pasando de 271 millones en 1990

a 523 millones en 2019 [1].

Por otra parte, en México, con base a las estadisticas de la Secretaria de Salud, estas
enfermedades representan aproximadamente el 25% de todas las muertes en el pais. De
acuerdo con las estadisticas de defunciones registradas del Instituto Nacional de Estadistica
y Geografia (INEGI), las enfermedades del corazén han sido la principal causa de muerte en
México desde los ultimos afios (Figura 1). Ademas, reportan que en las Gltimas décadas ha
habido un aumento en la prevalencia de factores de riesgo como la hipertension, la diabetes
y el sobrepeso, que contribuyen significativamente a la alta incidencia de enfermedades
cardiovasculares en la poblacion mexicana. Se estima que alrededor de 2.5 millones de
personas en México padecen enfermedades cardiovasculares y cada afio se diagnostican

aproximadamente 200,000 nuevos casos [2].

Insuficiencia renal

Enfermedades pulmonares obstructivas crénicas
Agresiones (homicidios)

Enfermedades cerebrovasculares

Influenza y neumonia

Accidentes

Enfermedades del higado

Tumores malignos

Diabetes mellitus

Enfermedades del corazén

o

40000 80000 120000 160000

m Defunciones (2022) m Defunciones (2023) m Defunciones (2024)

Figura 1. Datos de defunciones enlistadas por causa en el periodo de 2022-2024.



Dentro de las enfermedades cardiovasculares mas comunes y de las principales causas de
morbilidad y mortalidad cardiovascular que pueden llegar a afectar a los pacientes entran las
valvulopatias o la cardiopatia valvular [3]. Las valvulopatias son enfermedades de las
valvulas cardiacas, que afectan principalmente a la valvula mitral y a la valvula aodrtica. Estas
enfermedades consisten en regurgitaciones que se producen cuando la valvula no se cierra
correctamente, permitiendo el flujo retrogrado a través de la valvula adrtica a la cavidad del
ventriculo izquierdo del corazon y la estenosis también conocida como estrechamiento de la
abertura de la valvula, que restringe el flujo sanguineo anterégrado desde el corazon hacia la
aorta [4,5]. A lo largo de los afios, la valvula puede danarse o deformarse, provocando estos
problemas. Sin embargo, es posible que los sintomas s6lo aparezcan cuando la enfermedad
es grave. En esta fase avanzada, la valvulopatia aortica conlleva un alto riesgo de

complicaciones y mortalidad.

El fenémeno de la estenosis puede ser el resultado de una fatiga mecanica acumulada a lo
largo del tiempo, que dafia el tejido valvular y provoca fibrosis o calcificacion, endureciendo
la valvula y dificultando su correcto funcionamiento. De acuerdo con informacion oficial del
IMSS, la incidencia de estenosis valvular aumenta a un ritmo de 1.5% anual en personas
mayores de 70 afios a nivel mundial. En 2017, 173,000 personas mayores de 65 afios fueron

afectadas por este padecimiento en México [7].

La estenosis adrtica es mas comun entre los adultos mayores, particularmente entre los 50 y
80 afios. Un estudio prospectivo de base poblacional encontr6 que la incidencia de estenosis
aortica fue de 0.2% en individuos de cincuenta afios, 1.3% de sesenta anos, 3.9% de setenta

afios y 9.8% de ochenta afios [8].

La insuficiencia valvular o regurgitacion, por su parte, se produce por el envejecimiento de
la valvula, que provoca su debilitamiento y calcificacion, y la hipertension arterial, entre otras
[7]. Estas valvulopatias plantean retos significativos al sistema de salud y subrayan la
importancia de la prevencion y el tratamiento oportuno en el contexto de las enfermedades
cardiovasculares en México y en el mundo. El Framingham Offspring Study inform6 que la
regurgitacion adrtica (RA) leve o mas grave se producia en el 13% de los varones y en el
8,5% de las mujeres. Ademads, se estimo que la RA moderada o mas grave afectaba a

aproximadamente el 0,5% de toda la poblacion estadounidense [9,10].



Los materiales utilizados tradicionalmente para sustituir valvulas pueden clasificarse en
valvulas bioldgicas, que son fabricadas a partir de tejidos animales o tejidos de donantes
humanos [5,6]. Valvulas poliméricas, que ain se encuentran en fase de investigacion y no
estan disponibles de forma generalizada, pero los materiales sintéticos utilizados para dichas
valvulas exhiben propiedades prometedoras. Por ultimo, las valvulas mecanicas, que son
fabricadas con materiales como el titanio o el carbon pirolitico y que estan disefiadas para
durar mucho tiempo. Sin embargo, los pacientes requieren un tratamiento anticoagulante de

por vida para prevenir la formacion de coagulos [11-14].

De esta manera, uno de los principales desafios en el uso de valvulas mecanicas es la
reduccion del tratamiento anticoagulante, prevencion de calcificaciones y la formacion de
trombos. Aqui es donde la modificacion superficial, puede mejorar significativamente su
rendimiento y durabilidad [15-18]. Los experimentos in vivo son esenciales para desarrollar
modelos precisos para el disefio de prétesis. Sin embargo, estos experimentos pueden arrojar
datos limitados debido al sofisticado equipo necesario, limitaciones presupuestarias y
diversas normativas gubernamentales. Ademads, cada vez se presta mas atencion a reducir al

minimo la experimentacion con animales en favor de métodos alternativos [19-21].

En este contexto, la dindmica de fluidos computacionales (CFD) ha emergido como una
metodologia alternativa mas eficiente y rentable, permitiendo la simulacion precisa de
fendomenos fisicos y quimicos complejos. Gracias a diversos avances tecnoldgicos,
algoritmos y validaciones empiricas, y al aumento en la capacidad computacional y la
reduccidon de costos asociados a la experimentacion fisica. En un ambito biomédico, las
simulaciones computacionales pueden mejorar la comprension de sistemas fisioldgicos,
acelerar el disefio y la optimizacion de protesis valvulares y dispositivos médicos y evaluar
mecanismos subyacentes con una resolucion espacial y temporal superior, evitando

procedimientos invasivos y proporcionando simulaciones mas realistas y estables [22-26].



Capitulo 1. Antecedentes y Marco Teorico

1.1 Entorno cardiovascular

El sistema cardiovascular (Figura 2) estd conformado por dos principales elementos, el
corazén y una amplia red de vasos sanguineos que forman en un circuito cerrado [27]. Su
funcién principal es bombear la sangre y garantizar el transporte de oxigeno, nutrientes,
hormonas y metabolitos hacia los tejidos, asi como la eliminacion de didxido de carbono y

otros desechos metabolicos [27-28].
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Figura 2. Representacion esquematica del sistema cardiovascular y su circulacion sistémica y pulmonar (Miller, 2020 &
Kroeker, C. G. 2018).

El corazén humano (Figura 3) es un 6rgano muscular hueco con forma conica, a una edad

adulta el corazon llega a pesar entre 250 y 350 gr., se encuentra situado en el mediastino



toracico, posterior al esternon y ligeramente desviado hacia la izquierda. Este organo se
encarga de la circulacion sanguinea en el cuerpo humano y esté dividido en cuatro cavidades:
dos auriculas de paredes delgadas que actian como camaras de recepcion y dos ventriculos
de paredes mas gruesas responsables de la eyeccion sanguinea. Las valvulas cardiacas
tricispide, pulmonar, mitral y aodrtica estdn formadas de repliegues de tejido conectivo
recubiertos de endotelio y estan encargadas de mantener el flujo unidireccional evitando el

reflujo sanguineo [27-30].
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Figura 3. Representacion esquematica de la anatomia interna del corazon humano (Kroeker, C. G., 2018).

El ciclo cardiaco estd compuesto por dos fases principales conocidas como diéstole y sistole.
Durante la didstole ventricular, los ventriculos se relajan y las auriculas se contraen,
permitiendo el llenado ventricular. En la sistole, los ventriculos se contraen y las auriculas se
relajan, impulsando la sangre hacia la circulacion pulmonar y sistémica. Este proceso ocurre
de manera sincronizada en ambos lados del corazon y permite un ritmo normal de 60 a 90
latidos por minuto en reposo, con variaciones segin la condicion fisica del individuo [27,

30].

La aorta se origina en el ventriculo izquierdo, estd formada por tres segmentos principales:

ascendente, arco adrtico y descendente, que a su vez incluye la porcion toracica y abdominal,



es considerada la arteria mas grande, asi como resistente del cuerpo humano, ademas posee
una pared elastica compuesta por capas celulares, fibras de colageno y musculo liso que le
confieren resistencia y distensibilidad [28]. La elasticidad de la aorta modula el flujo pulsatil
generado por la eyeccion ventricular, atenuando la presion conforme la sangre avanza hacia
arterias y capilares. Con la edad, la rigidez arterial aumenta, acelerando la onda de pulso y

contribuyendo al desarrollo de hipertension y otras patologias cardiovasculares.

1.2 Enfermedades cardiovasculares y Valvulopatias (ECV)

Las ECV constituyen el mayor problema de salud publica en el mundo por su carga de
mortalidad, discapacidad y costos (Figura 4). A escala global, los estudios basados en la carga
mundial de enfermedades (Global Burden of Disease) proyectan que entre 2025 y 2050 los
decesos por enfermedades cardiovasculares creceran en un 73% aproximadamente por
envejecimiento y crecimiento poblacional, aun cuando las tasas estandarizadas por edad de
mortalidad y los afios de vida ajustados por discapacidad desciendan por mejoras en

prevencion y tratamiento (Figura 5) [31].
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Figura 4. Tasas de mortalidad por ECV estandarizadas por edad a nivel mundial (Chong et al., 2025).
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Figura 5. Proyeccion global de muertes por ECV (2025-2050). Se prevé un aumento de 20.5 a 35.6 millones de muertes
anuales (Chong et al., 2025).

Asimismo, las ECV que mads afectan a la poblacion mundial son la cardiopatia isquémica y
la enfermedad cerebrovascular (ictus isquémico y hemorragico), ambas responsables de la
mayor proporcion de muertes y discapacidad asociadas al sistema cardiovascular. Aunque las
valvulopatias no se encuentran entre las dos primeras causas de ECV, han sido descritas como
la "préoxima epidemia cardiaca" debido a su fuerte asociacion con la edad y el rapido

envejecimiento de las poblaciones a nivel mundial [32].

La estenosis aortica es la enfermedad valvular més frecuente en hospitales de segundo y
tercer nivel, representando el 34% del total de valvulopatias [33]. En los paises de alto
ingreso, la estenosis aortica es el principal contribuyente a la mortalidad por valvulopatias, y
en Estados Unidos de America representa el 45% de todas las muertes por valvulopatias
como causa subyacente, y ha impulsado la mayor parte del aumento en el nimero total de

muertes por ECV en las Ultimas tres décadas [31-35].

La regurgitacion mitral es la forma mas prevalente de valvulopatia moderada o grave en los
paises desarrollados. Su prevalencia es alta, se observé en el 88% de los hombres y el 92%
de las mujeres, aunque en la mayoria de los casos era trivial [33,35]. Se espera que su

prevalencia aumente debido a la asociacion con la edad y la insuficiencia cardiaca [35].



En México se refleja el mismo patron observado a nivel global, donde las ECV constituyen
la principal causa de mortalidad y discapacidad. Los analisis recientes revelan diversas
tendencias relacionadas con la edad, el sexo y la ubicacioén geografica de la poblacion. Entre
1990 y 2021 se registr6é un incremento en la mortalidad de las seis principales ECV [36]. El
grupo de adultos mayores de 80 anos fue el més afectado, mostrando un marcado aumento
en la mortalidad, lo que continta representando un grave problema de salud publica. Si bien
la incidencia de defunciones comienza a incrementarse a partir de los 45 afios, la mayor carga
se concentro en los individuos mayores de 65 afios, quienes representaron aproximadamente

el 77.26% de las muertes reportadas en las estadisticas preliminares de 2022 [36-38].

Las diferencias por sexo también son notables. Entre 1990 y 2019, la proporcion de muertes
cardiovasculares en mujeres mostrd una ligera tendencia descendente, al pasar de 15.2% a
13.9%, mientras que en los hombres se observo un incremento de 12.6% a 14.7%. Cabe
destacar que en 2011 y 2012 la mortalidad por ECV presentd un repunte en ambos sexos,

alcanzando un 13.5% [37].

En cuanto a la distribucion geografica (Figura 6), los estados con mayores tasas de mortalidad
por ECV se concentran principalmente en el norte del pais, con la excepcion de Yucatan.
Entre los estados mas afectados se encuentran Nuevo Leon, Sonora, Tamaulipas, Baja
California, Coahuila, Chihuahua, Durango, Sinaloa, Baja California Sur y Yucatan. En
contraste, Tlaxcala reportd la menor mortalidad [38]. Estas disparidades regionales podrian
explicarse por diferencias en el acceso a informacion, servicios de salud y atencion médica

adecuada y oportuna [37-38].

Por altimo, el incremento de las ECV en México se encuentra estrechamente relacionado con
la creciente prevalencia de factores de riesgo cardiometabdlicos, entre los cuales destacan el
sobrepeso y la obesidad, cuya presencia se ha incrementado en todas las edades y en ambos

sexos durante el periodo de estudio [36-38].
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Figura 6 Analisis de las cinco principales patologias de las ECV por entidad federativa, ambos sexos. México,
1990-2021 (Fajardo Dolci et al. 2023).

1.3 Valvulas cardiacas mecanicas: evolucion de disefio y
limitaciones actuales

El reemplazo valvular mediante protesis mecanicas ha sido la alternativa mas efectiva desde
la década de 1950, con casi tres millones de implantes a nivel mundial hasta 2009 y una
proyeccion de 290,000 procedimientos anuales que se triplicard para 2050 [39-40]. La
primera generacion de valvulas mecanicas (1952-1960s) incluia disefios de bola enjaulada
(Hufnagel, 1952; Starr-Edwards, 1962) y disco enjaulado, caracterizados por perfiles de flujo
altamente turbulentos, elevados gradientes de presion transvalvular y zonas de estancamiento
que favorecian la trombogénesis [41-44]. Aunque la introduccidn del carbono pirolitico por
Bokros y Gott en 1966 mejord sustancialmente la biocompatibilidad y resistencia al desgaste
[45-46], las valvulas de disco pivotante desarrolladas en los afios 70 (Bjork-Shiley,
Medtronic-Hall) continuaron presentando regiones de alto esfuerzo cortante turbulento y, en

algunos casos, fallas estructurales criticas como fracturas del vastago [47-48].



La introduccion de la valvula bivalva St. Jude Medical representé una mejora sustancial en
términos de simetria de flujo, reduccion de gradientes de velocidad y marcéd un cambio
paradigmatico en el disefio de protesis mecénicas [49]. Este dispositivo incorpora dos valvas
semicirculares (oclusores) que, al abrirse, generan tres orificios de flujo: uno central
rectangular y dos laterales semicirculares. La valvula St. Jude Medical se consolid6 como
uno de los estandares clinicos debido a su geometria optimizada, apertura angular controlada
y desempeiio hemodinamico reproducible. Sin embargo, incluso en estos disefios mas
avanzados, persisten zonas criticas de alto esfuerzo cortante en las regiones de bisagra y
detras de las valvas en posicion abierta. Estas limitaciones hemodindmicas inherentes al
disefio bivalvo contintian siendo un factor relevante en la trombogénesis inducida por el

dispositivo y requieren anticoagulacion oral permanente.

Aunque modelos mas recientes, como la valvula On-X, han intentado aproximarse a un
comportamiento mas fisioldgico mediante modificaciones geométricas menores, como
cambios en los angulos de apertura, perfiles de valva mejorados, e incluso en relaciones
longitud-didmetro mas fisiologicas, logrando mejoras en el perfil de flujo central [50-56],
ninguna valvula mecanica comercial ha resuelto completamente el problema fundamental
relacionada con la interaccion sangre—material y los patrones locales de esfuerzo cortante.
Estas regiones continian asociandose con fenomenos de activacion plaquetaria, hemolisis y
trombogénesis inducida por el dispositivo, lo que obliga al uso permanente de terapia
anticoagulante. Los desarrollos mas recientes, como la valvula TRIFLO (2023, tres valvas
poliméricas en estructura de titanio), buscan combinar durabilidad mecénica con reduccion
del requerimiento anticoagulante, pero su eficacia clinica a largo plazo atn no esté validada
[57-58]. En consecuencia, a pesar de los avances geométricos y materiales alcanzados en las
ultimas décadas, ninguna valvula mecanica comercial ha eliminado completamente el

compromiso entre durabilidad estructural y hemocompatibilidad.



1.4 Aleacion Ti-6Al1-4V

El titanio es un metal ligero cuya estructura cristalina determina en gran medida sus

propiedades y desempefio. A temperatura ambiente su microestructura presenta una

ordenacion cristaliza en red hexagonal compacta, conocida como fase o [59-60]. Al aumentar

la temperatura y alcanzar el punto de transicion B, cercano a los 883 °C, su estructura se

transforma a cubica centrada en el cuerpo, conocida como fase 3, mientras que su fusion

ocurre alrededor de 1678 °C [59-60]. Esta capacidad de transicion entre fases junto con la

incorporacion de distintos elementos de aleacion hace posible clasificar a las aleaciones de

titanio en varios grupos (Tabla 1) [59-63].

Tabla 1. Clasificacion de los elementos estabilizadores, su efecto sobre el Ti y las propiedades resultantes.

Efecto sobre el Ti

Propiedades resultantes

Aumentan temperatura de
transicion (a—P (TP)).
Favorece la formacion de
microestructuras fase a.

Mantienen estructura HCP.

Mayor resistencia a la
corrosion, buena estabilidad
térmica, menor respuesta a
tratamientos térmicos.
Aplicaciones aeroespaciales,

ambientes corrosivos

Reducen Tp, promueven la
fase B; pueden retener 3

estable a temperatura

ambiente, favorecen estructura

BCC

Mejor ductilidad, capacidad
de endurecimiento y mejor
respuesta a tratamientos

térmicos.

Tipo de Elementos
estabilizador comunes
Fase a Al O, N, C
Fase p V, Mo, Nb,
Ta, Fe, Cr,
Mn, W, Si,
Ni, Co, H
Fase o+f Combinacid

n de las fases

anteriores

Permite la coexistencia

controlada de microestructuras

de ambas fases o y B.

Equilibrio entre resistencia
mecanica, tenacidad a la
fractura, resistencia al

desgaste.




Entre las aleaciones a+p, la aleacion Ti-6Al-4V (Figura 7) se consolid6 desde mediados del
siglo XX como la aleacion predilecta en aplicaciones biomédicas debido a sus propiedades
naturales derivada de la formacion espontanea de una pelicula pasiva de TiO2 [60]. Desde la
perspectiva electroquimica, esta capa pasiva confiere una resistencia a la corrosion superior

a la de aceros inoxidables y Co-Cr [61-64].
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Figura 7. Diagrama de Fases del Ti-6Al-4V (Ducato, A. et al, 2013).

Desafortunadamente, la aleacion Ti-6Al-4V, aunque ampliamente utilizada en implantes,
presenta limitaciones importantes en condiciones fisiologicas prolongadas [61]. Su elevado
coeficiente de friccion, la liberacién continua de iones citotoxicos como Al y V, y la baja
bioactividad de su capa de 6xido nativa pueden inducir inflamacion, reacciones adversas y
una osteointegracion deficiente, contribuyendo potencialmente a fallas clinicas a largo plazo.
Para superar estas complicaciones sin comprometer la integridad del volumen, se han
impulsado el desarrollo de técnicas de modificacion superficial, para ajustar la quimica y
topografia superficial, desde tratamientos hidrotérmicos, sol-gel, arenado hasta deposiciones

fisicas y quimicas en fase vapor y, de manera destacada, el anodizado [59-63].



1.5 Propuesta

Dado que las limitaciones hemodindmicas de las valvulas mecéanicas actuales estan
relacionadas tanto con la geometria del dispositivo como con la interaccion entre el material
y el flujo sanguineo, y considerando las propiedades favorables de la aleacion Ti-6Al-4V
como material estructural biomédico, el presente trabajo propone evaluar el efecto de la
modificacion superficial nanoestructurada de Ti-6Al-4V mediante anodizado electroquimico
sobre el comportamiento hemodindmico en aplicaciones de valvulas cardiacas mecénicas.
Esta aproximacion busca generar una capa de 6xido de titanio (TiO:) con morfologia
nanoestructurada (nanotubos) que modifique controladamente parametros como la
mojabilidad, energia superficial, asi como la rugosidad y topografia a escala micrométrica y
nanométrica. De esta manera se estaria influyendo en parametros hemodinamicos criticos
como los esfuerzos cortantes en las paredes (WSS), sin comprometer las propiedades
mecanicas estructurales del sustrato metalico, ni alterar la geometria probada de disefos
existentes de valvulas cardiacas mecanicas. Por este motivo, la valvula mecanica St. Jude
Medical fue seleccionada como modelo geométrico para el presente estudio, debido a su
amplia validacion clinica y uso extendido como referencia en investigaciones experimentales
y computacionales. La evaluacion del efecto hemodinamico de esta modificacion se realizara
mediante simulaciones CFD bajo condiciones de flujo estacionario representativas de
diferentes fases del ciclo cardiaco. El enfoque integra caracterizacion experimental de las
propiedades mecanicas, morfologicas y de rugosidad de la superficie anodizada con
modelado numérico del flujo sanguineo, permitiendo establecer relaciones cuantitativas entre
modificacion superficial y comportamiento hemodindmico. En consecuencia, el presente
trabajo propone integrar la modificacion superficial mediante anodizado de la aleacion
Ti-6Al-4V con el analisis hemodinamico computacional de una vélvula mecanica tipo St.
Jude Medical, con el fin de evaluar el impacto potencial de dichas modificaciones en los

parametros de interés clinico.

1.6 Técnica de modificacion superficial via anodizado
El anodizado es un proceso electroquimico mediante el cual se hace crecer de forma
controlada una pelicula de 6xido sobre materiales metalicos, asi como se muestra en la Figura

8. En este procedimiento, la pieza metélica actia como anodo en una celda electrolitica,



donde al aplicar un potencial o una corriente externa constante, las reacciones de electrodo
junto con la difusién i6nica impulsada por el campo promueven la formacion de una pelicula.
Tipicamente se utiliza Ti como anodo, Pt como catodo y, en ocasiones, un electrodo de

referencia de Ag o de AgCl [59-63].

En la interfase metal-6xido se producen especies Ti*", mientras que en la interfase 6xido-
electrolito el agua se disocia en O*/H*. El balance global de formacion de TiO2 en ambas

fronteras de la pelicula (ecuaciones 1-4) se describe quimicamente como:

Ti oTi" +2e (Ecuacion 1)

2H,0 20" +4H" (Ecuacién 2)
2H,0  O,+4H +4¢e (Ecuacion 3)
Ti’" +20% o TiO,+2e (Ecuacion 4)

dado que el 6xido presenta mayor resistividad que el sustrato y el electrolito, la caida de
potencial se concentra a través de la pelicula [61-62]. Mientras el campo eléctrico mantenga
el transporte 16nico, el espesor del 6xido continuara creciendo [61], en primera aproximacion,

una relacion casi lineal con el voltaje aplicado.

Las propiedades y la morfologia del 6xido resultante dependen de parametros del proceso
como el potencial, la composicion y el pH del electrolito, asi como la temperatura y el tiempo
de exposicion a la técnica. Los medios acidos, por ejemplo, H:POs o H2SOs, favorecen la
formacion de capas mas gruesas que las peliculas generadas por los hidroxidos y se emplean
con frecuencia para obtener estructuras porosas a altos voltajes. El control de la temperatura
ayuda a uniformar la disolucion asistida por el campo y a evitar la disolucion completa del
oxido. A voltajes inferiores al umbral de ruptura dieléctrica se obtienen peliculas finas y
compactas; si el voltaje supera ese umbral emergen descargas de micro arco que inducen

chispas locales, temperaturas elevadas y en algunos casos, fusion puntual [59-62].

En electrélitos con fluoruros coexisten dos procesos acoplados: (I) oxidacion y
engrosamiento del TiO: por migracion de Ti** y O, (I) disolucién quimica del 6xido por la
formacion de complejos del Ti** con F-, que genera especies solubles [TiFs]* [60]. El balance

entre crecimiento y disolucion define el régimen morfolégico, capas mas compactas si el F~



es bajo y peliculas nanoporosas o nanotubulares a concentraciones intermedias o altas, y
cuando ambos ritmos se igualan se alcanza un espesor maximo estable, aunque las

nanoestructuras sigan profundizandose hacia el metal [60-61].

La seleccion del electrolito, su concentracion y pH, asi como el voltaje y el tiempo, permiten
ajustar el espesor, el didmetro y el espaciado entre poros, asi como la quimica superficial.
Medios basicos basados en NH4F y agua favorecen nanotubos mas largos, mientras que
temperaturas y viscosidades del medio modulan el intercambio i6nico y la duracién del
proceso incrementa el espesor del 0xido a la vez que adelgaza las paredes de los nanotubos

a tiempos prolongados [61].
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Figura 8. Esquema representativo del mecanismo de formacion autoorganizado de nanotubos de TiO: mediante
anodizado electroquimico.

1.7 Fundamentos de CFD en hemodinamica
La hemodindmica computacional (HDC) es un campo de estudio que describe el
comportamiento de los fluidos mediante las ecuaciones de Navier-Stokes (Ecuaciones 5-7)

utilizando programas de simulacion por computadora para modelar el flujo sanguineo en el



sistema cardiovascular, tanto en arterias naturales como en dispositivos prostéticos o
biomédicos [65-67]. Este campo de estudio surge como una conexién entre ingenieria,
matematicas y medicina haciendo uso de herramientas como la imagenologia médica,
reconstruccion geométrica, CFD y mecanica de s6lidos para FSI es posible apoyar el analisis

fisiologico, el disefio y la optimizacion de dispositivos biomédicos [66].

Las ecuaciones gobernantes del comportamiento de los fluidos son descritas mediante las

siguientes ecuaciones:

e Ecuacién de Navier-Stokes en su forma tridimensional cartesiana para fluidos

incompresibles

9y, 0w _ 1dp pf Ou 1 &y
0, ’'0x; pox; p\ox0x; 30x0x;

e FEcuacidn de conservacion de la cantidad de movimiento:

-

a(pv)+ Vpvv)=V(1)-V P+pg+F (Ecuacion 5)

donde:

% (pV) = Tasa de cambio del momento lineal por unidad de volumen en el tiempo

V' (pVV) = transporte de momento lineal por conveccion
p = Densidad de la sangre

v = Vector de la velocidad

V7 (1) = Divergencia del tensor de esfuerzos viscosos

7 = Tensor de esfuerzos

P = Presion

g = Constante de gravedad



F = Fuerzas externas adicionales

e Ecuacion de continuidad para un flujo incompresible:

V-u=0 (Ecuacioén 6)
donde:
u = vector de velocidad
|/ = operador de divergencia
e Ecuacion de conservacion de la masa:
9, Vipv)=s, (Ecuacién 7)

ot
fonde:

S,, = fase continua desde la segunda fase dispersa

1.7.1 Modelado computacional del flujo sanguineo
La sangre es un fluido bioldgico compuesto por células sanguineas, también llamadas
elementos formes, que representan entre el 40 y el 55 % de su volumen total. Entre ellas, la
gran mayoria corresponden a eritrocitos (<99.3 %), mientras que los leucocitos y plaquetas
representan menos del 1%. Todas estas células sanguineas se encuentran suspendidas en
plasma, que constituye entre el 45 y el 60 % de toda la sangre y esta formado principalmente

por agua [65-67].

Las propiedades fisicas fundamentales de la sangre que determinan su comportamiento
hemodindmico son la densidad y la viscosidad. La densidad de la sangre a 37 °C es de
aproximadamente 1060 kg-m3, influida principalmente por el volumen de eritrocitos, y solo
de manera marginal por otros solutos plasmaticos. A modo de comparacion, la densidad del
agua a 20 °C es de 998 kg-m™, y la del aire a condiciones estandar es de 1.22 kg-m™. Por
otra parte, la viscosidad describe la resistencia de un fluido a fluir bajo esfuerzos cortantes,

es decir, la friccion interna entre sus particulas. Los fluidos homogéneos, tales como el agua,



que mantiene constante esta propiedad bajo esfuerzos cortantes o cambios de velocidad, se

les conoce como conocidos fluidos newtonianos [65-68].

En el caso de la sangre, esta exhibe propiedades reoldgicas complejas que difieren del
comportamiento newtoniano, la viscosidad varia con la tasa de deformacion debido a la
deformabilidad y dinamica de los eritrocitos, especialmente en regimenes de flujo pulsatil y
en presencia de hematocrito elevado o proteinas plasmaticas, lo que la convierte en un fluido
no newtoniano. Ademas, el flujo sanguineo cardiovascular es inherentemente no estacionario
debido al bombeo cardiaco pulsatil. En estudios hemodindmicos simplificados se suele
asumir un valor constante promedio de 3.2 x 1073 Pa-s. Sin embargo, estudios comparativos
han demostrado que asumir un modelo newtoniano puede conducir a una subestimacion de

parametros hemodinamicos relevantes [65-78].

Entre los modelos no-newtonianos mads utilizados se encuentran el modelo de Ley de
Potencia (Ecuacion 8), que hace uso de 2 términos, un indice de consistencia del flujo (0) y
un indice de comportamiento del flujo (n) para modelar la viscosidad dependiente del
esfuerzo cortante; y el modelo de Carreau (Ecuacion 9) que este utiliza hasta cinco términos,
tales como el tiempo de relajacion (), indices de potencia n y a, y valores asintoticos de

viscosidad efectiva po y poo [69-76].

e Laecuacion de Ley de potencia se expresa como:

plyl=8y"" (Ecuacién 8)
donde:

0 = indice de consistencia del flujo

y = indice de comportamiento del flujo

e Ecuacion de Carreau se expresa como:

M(Y):uw+(,10-uw)[1+()\y)2]n5 (Ecuacion 9)



donde:

Ho - viscosidad newtoniana para valores de rapidez de deformacion altos
Ho - viscosidad newtoniana a valores de rapidez de deformacion bajos

n — Parametro del modelo de ley de potencias

y — Rapidez de deformacion

A — Constante de tiempo

El nimero de Reynolds (Re) describe la relacion entre las fuerzas inerciales y las fuerzas
viscosas presentes en un flujo. Este pardmetro adimensional se utiliza para diferenciar los
regimenes de flujo como laminares o turbulentos. Sin embargo, la formulacion clasica asume
que el comportamiento newtoniano de los fluidos, por lo que resulta insuficiente para
caracterizar adecuadamente el flujo sanguineo. Debido a esto es necesario utilizar una version

del nimero de Reynolds adaptada al comportamiento reoldgico del fluido no newtonianos.

Se ha demostrado que la sangre puede modelarse mediante la ley de potencias (Ostwald-de
Waele) [79]. De esta forma, adaptando este enfoque, la viscosidad deja de ser constante y
depende de la tasa de corte. Para este tipo de fluidos, Metzner y Reed propusieron una forma
generalizada del ntimero de Reynolds, conocida como Regn p, que tiene en cuenta

explicitamente el comportamiento reologico del fluido:

n_2-n

pD"v
K( 3n+1 )ns”'l (Ecuacién 10)

Re gen PL =

4n
donde:
- p = Densidad del fluido (1060 kg/m3)
- v = Velocidad del flujo (0.05 m/s a 0.5 m/s)
- D = Diametro de la tuberia (0.0235 m)
- n = Indice de de potencia (0.4851)

- K= Indice de consistencia (0.2073 kg-s"/m?)



3n+1\" _ (3(0.4851)+1 °~4851~1121
4n 4(0.4851) ‘

8n—1:80.4851—1 %0343
D"=D***' %0.162

Con ello el prefactor queda:

Re ~2,154.58 v''¥

gen PL
Resultados considerando un rango de velocidad de 0.25 a 1 m/s:
- Para v=0.25 m/s: RegenPL~265

- Para v=0.5 m/s: RegenPL~=755

- Para v=0.75 m/s: RegenPL~1,395

- Para v=1 m/s: RegenPL~2,155

Esta formulacion permite establecer criterios de similitud dinamica y transicion del régimen
de flujo en sistemas donde el fluido tiene una viscosidad no constante, como es el caso de la
sangre. Por lo tanto, el uso del modelo de ley de potencias y el nimero de Reynolds
generalizado se justifica y es necesario para describir adecuadamente el comportamiento

hemodindmico en conductos arteriales o protésicos donde se analiza el flujo sanguineo.

La eleccion de los rangos de velocidad para la simulacion se baso en valores reportados
experimental y computacionalmente en la literatura para la aorta ascendente de sujetos sanos.
Estudios demostraron que la velocidad sistoélica maxima en la aorta ascendente alcanza
valores cercanos a 1.0—1.2 m/s, mientras que la velocidad media durante el ciclo cardiaco se
mantiene alrededor de 0.3—0.4 m/s. Investigaciones mas recientes utilizando técnicas de
imagen no invasivas, como la resonancia magnética de flujo 4D, confirman estos hallazgos,
reportando picos sistolicos de 0.9 + 0.2 m/s y velocidades medias en el rango de 0.35-0.45

m/s en adultos jovenes y de mediana edad sin patologia cardiovascular [80-83].



Los modelos multifasicos reconocen que la sangre es una suspension densa de células y
plaquetas dominada por globulos rojos. En estos modelos, la sangre se representa como un

sistema de dos fases: una fase continua (plasma) y una fase discreta (glébulos rojos).

Los modelos multifasicos han demostrado diferencias comparados con los modelos

monofasicos, particularmente en la prediccion de:
e Acumulacion de particulas en curvaturas internas de arterias
e Distribucién de hematocrito local
e Patrones de flujo secundario

Sin embargo, para este trabajo no se adoptdé un modelo multifasico, ya que ninguno de los
aspectos mencionados forma parte de los objetivos de analisis. En su lugar, se considerd
suficiente emplear un modelo monofasico con comportamiento no newtoniano, el cual
captura adecuadamente las propiedades reologicas de la sangre sin incrementar

innecesariamente el costo computacional ni la complejidad del modelo numérico [76-78].

1.7.2 Estudios previos de CFD/FSI en valvulas y arterias
En la investigacion de De Vita et al. (2016) realizaron una comparacioén detallada entre
modelos de fluido sanguineo newtoniano vs. no newtoniano a través de una valvula mecanica
adrtica de doble valva con FSI acoplado. En su investigacion utilizaron el modelo de Carreau-
Yasuda y asi capturar el comportamiento no newtoniano de la sangre. Demostraron que,
aunque el gradiente de presion y la dindmica valvular global de apertura/cierre se
mantuvieron similares entre ambos modelos el indice de hemolisis es aproximadamente un
20% mayor en el modelo no newtoniano y que en gran parte del ciclo cardiaco la tasa de
corte en la raiz adrtica no es lo bastante alta como para asumir viscosidad constante. Esto
sugiere que el comportamiento no newtoniano de la sangre puede tener efectos significativos
en el dafio celular, especialmente en regiones de bajo esfuerzo cortante donde la viscosidad

efectiva es mayor.

Por otro lado, Nejad et al. (2018) realizaron un estudio arterial que mostrd avances paralelos
en la comprension de la FSI y efectos reologicos. Este estudio investigd el flujo pulsatil no
newtoniano en arterias con estenosis, considerando efectos viscoelasticos de la pared arterial

y enfermedades como aterosclerosis y policitemia. Su modelo FSI con formulacion Arbitrario



Lagrangiano-Euleriano (ALE) demostré que la severidad de la estenosis amplifica
dramaticamente la velocidad pico, el gradiente de velocidad y los WSS maximo cuando se
incrementa la estenosis de 25% a 75%. El comportamiento viscoelastico de la pared fue
modelado mediante el modelo de Maxwell generalizado, mostrando una reduccion del 21.7%

en desplazamientos radiales comparado con paredes puramente elasticas en estenosis severa.

Ademas, Sigiienza et al. (2018) establecieron una metodologia importante al combinar
validacion experimental con simulaciones FSI de alta fidelidad para vélvulas adrticas. Su
estudio utilizé el método de frontera inmersa espesa para simular una valvula adrtica de tres
valvas flexible bajo condiciones pulsatiles, empleando simulaciones de grandes escalas de
turbulencia y validacién experimental mediante velocimetria por imagenes de particulas. El
trabajo demostrd que las simulaciones FSI pueden capturar la dindmica valvular global,
incluyendo la apertura, cierre y formacion de estructuras tipo vortice, aunque se observaron
discrepancias en la dindmica individual de las valvas debido a asimetrias experimentales.
Este estudio destaco la capacidad de las simulaciones para analizar multiples ciclos cardiacos
(24 ciclos), permitiendo la caracterizacion de la transicion a turbulencia después del pico

sistolico.

Qiao et al. (2019) acoplaron un modelado bifasico no newtoniano utilizando el modelo de
Carreau-Yasuda con FSI bidireccional en diseccidn adrtica, representando la sangre como un
fluido biféasico, siendo la fase plasméatica continua con una suspension de globulos rojos como
fase discreta. Esta aproximacion capturd fenomenos que los modelos monofésicos no pueden
reproducir, incluyendo redistribucion local del hematocrito y cambios en el indice de
oscilacion del esfuerzo cortante debido a la capacidad eléstica para deformarse o expandirse
en respuesta a un cambio de presion por parte de la aorta. El modelo bifasico mostro
deplecion de globulos rojos en zonas de recirculacion del lumen falso. Las condiciones de
salida utilizaron modelos Windkessel de tres elementos calibrados para representar la

impedancia vascular distal.

En el trabajo presentado por Sadipour et al. (2020) se estudiaron los efectos de la
deformabilidad de la pared aortica y la calcificacion del anillo en el rendimiento
hemodinamico de valvulas On-X implantadas. Mediante simulaciones FSI con acoplamiento

bidireccional con el método ALE, su estudio demostr6 que la flexibilidad de la aorta causa



variaciones de hasta 7% en la velocidad maxima del fluido y 20% en la energia cinética
turbulenta. La calcificacion del anillo valvular, se modelaron a partir de la variacién del
modulo de Young, esto mostro efectos intermedios entre paredes rigidas y flexibles. Sus
resultados destacan la importancia de considerar las propiedades mecanicas de los tejidos
circundantes en este tipo de simulaciones de valvulas protésicas. El modelo geométrico
detallado de la valvula On-X se desarrolld6 mediante medicion de coordenadas

tridimensionales, proporcionando una representacion precisa de la geometria valvular real.

El estudio de Liu et al. (2021) proporciondé una evaluacion comparativa entre modelos
newtonianos y no newtonianos en estenosis intracraneal. Las geometrias utilizadas fueron a
partir de imagenes de pacientes reales, reconstruidas de angiografia por tomografia
computarizada, se demostro que, aunque las diferencias en distribucion de presion y relacion
de presion traslacional son despreciables entre ambos modelos, las diferencias en WSS son
considerables en regiones de bajo esfuerzo cortante, especialmente durante la diastole tardia.
Los modelos no newtonianos utilizados, como el modelo de Casson y Carreau-Yasuda
mostraron diferencias relativas de hasta 40% en WSS minimo comparado con el modelo
newtoniano. Esto destaca la importancia de considerar modelos no newtonianos en estudios

donde el WSS es critico para la evaluacion clinica.

El trabajo de Ghanbari et al. (2022) se enfoco en el rediseiio de valvulas protésicas para su
optimizacion mediante andlisis FSI paramétrico. Esta investigacion evalu6 los efectos de la
curvatura e inclinacion de las valvas en el area de apertura valvular y las tensiones méaximas.
Realizaron simulaciones 2D preliminares seguidas de analisis 3D completos, de igual
manera, se desarroll6 un disefio hibrido con curvatura parabdlica en el centro y perfil lineal
en las regiones periféricas. Los resultados demostraron mejoras significativas en el area de
apertura y reduccion de tensiones comparado con disefios publicados previamente. El estudio
utilizé el modelo de turbulencia de grandes remolinos (Large eddy simulation, LES) para

capturar con precision los patrones de flujo transitorio.

Los trabajos recientes de Laha ef al. (2024) introdujeron una metodologia basada en
hidrodinamica de particulas suavizadas (HPS) para simular valvulas cardiacas nativas y
mecanicas. Utilizaron un enfoque lagrangiano que permitid el seguimiento natural de

interfaces moviles y la estimacion directa de parametros hemodinamicos como el esfuerzo



cortante parietal. La validacion contra métodos tradicionales de volimenes finitos y datos de
resonancia magnética 4D confirmd la precision del método HPS, destacando su potencial
para estudios especificos de pacientes. El estudio logré identificar alteraciones
hemodinamicas significativas asociadas con las protesis mecanicas, incluyendo patrones de
flujo no fisioldgicos y zonas de alto esfuerzo cortante. Sin embargo, es necesario mencionar
que algunos parametros utilizados fueron asumidos, como el modelo de fluido Newtoniano

y un numero de Reynolds bastante elevada (Re=7000).

El trabajo de Amponsah et al. (2024) estudié los efectos de la viscosidad sanguinea en la
cavitacion de valvulas mecénicas trivalva mediante FSI avanzado. Su modelo incorpor6 el
modelo de Carreau-Yasuda para la viscosidad dependiente del esfuerzo cortante y demostro
que la cavitacidon ocurre a presiones tan bajas como 4.5 Pa, significativamente menores que
los rangos previamente reportados de 15-20 Pa. El estudio identifico velocidades de fuga de
alta velocidad hasta 11 m/s durante el cierre valvular y formacion significativa de burbujas

de vapor con fraccion volumétrica maxima de 0.953.

Los esfuerzos de validacion experimental han sido cruciales para establecer la credibilidad
de las simulaciones CFD y FSI. El trabajo de Arminio ef al. (2024) proporcion6 una revision
narrativa comprehensiva del papel de la simulacion FSI en valvulas mecanicas aorticas a lo
largo del ciclo de vida del producto. Su anélisis demostrd cémo las simulaciones FSI pueden
complementar o sustituir parcialmente ensayos in vitro definidos por ISO 5840-2021,
especialmente en hidrodindmica pulsatil, area efectiva del orificio (EOA) y fraccion de
regurgitacion. El trabajo también destaco la creciente aceptacion regulatoria de métodos
computacionales, incluyendo marcos de credibilidad ASME VV40-2018 y guias FDA 2023

para verificacion, validacion y cuantificacion de incertidumbre.

1.8 Justificacion

A pesar de décadas de desarrollo en el disefio de valvulas cardiacas mecanicas, la
trombogenicidad asociada a estos dispositivos sigue siendo el principal desafio clinico no
resuelto. Las estrategias actuales para mitigar este problema se han enfocado casi
exclusivamente en optimizaciones geométricas del dispositivo, logrando mejoras
incrementales, pero sin eliminar la necesidad de anticoagulacion permanente y sus riesgos

asociados. La modificacion superficial de biomateriales mediante técnicas de



nanoestructuracion, particularmente el anodizado electroquimico de aleaciones de titanio, ha
demostrado en otros contextos biomédicos, como en implantes ortopédicos y/o dentales,
mejorar significativamente la biocompatibilidad. Sin embargo, su aplicacién y evaluacion
sistematica en el contexto de valvulas cardiacas mecanicas ha sido limitada, y el efecto de la
rugosidad superficial nanoestructurada sobre parametros hemodindmicos locales como el

WSS no ha sido caracterizado mediante herramientas computacionales robustas.

En este contexto, la presente investigacion se justifica desde multiples perspectivas
complementarias. Desde el punto de vista de la relevancia clinica, la posibilidad de reducir
la trombogenicidad mediante modificacion superficial sin alterar geometrias validadas
clinicamente representa una estrategia complementaria que podria traducirse en reduccion de
dosis anticoagulantes y mejor calidad de vida para los pacientes. Desde la perspectiva
cientifica, aunque existen estudios sobre el efecto de rugosidad macroscopica, en acabados
de mecanizado o pulidos, en flujo sanguineo, el efecto especifico de nanoestructuras
generadas por anodizado sobre distribuciones locales de WSS en geometrias valvulares
complejas no ha sido cuantificado mediante CFD con modelos de turbulencia y reologia no
newtoniana apropiados, lo que representa un vacio importante en el conocimiento actual. La
viabilidad técnica de esta aproximacion esta respaldada por el hecho de que la aleacion
Ti-6Al-4V es ampliamente utilizada en dispositivos cardiovasculares y el anodizado es un
proceso escalable industrialmente, lo que hace que los resultados de esta investigacion tengan
potencial traslacional directo. Finalmente, desde el punto de vista metodoldgico, la
combinacion de caracterizacion experimental con simulacion computacional CFD, permite
establecer relaciones cuantitativas entre propiedades superficiales medibles y
comportamiento hemodindmico predicho, generando conocimiento fundamental para el
disefio informado de superficies hemocompatibles. Por estas razones, el presente trabajo
contribuye al desarrollo de estrategias de modificacion superficial basadas en evidencia
computacional y experimental para mejorar el desempefio de valvulas cardiacas mecanicas,
complementando las aproximaciones tradicionales centradas unicamente en disefio

geométrico.



Hipotesis

La simulacion mediante dindmica de fluidos computacionales (CFD) servird como una
herramienta util para evaluar la respuesta dindmica del flujo sanguineo y el efecto de la
rugosidad de la superficie nanoestructurada de la aleacion Ti-6Al-4V modificada por
anodizado dando como respuesta un comportamiento hemodindmico mejorado para su

potencial aplicacion en valvulas cardiacas mecanicas.

Objetivo General

Desarrollar una simulacion computacional del flujo sanguineo considerando adecuadamente
sus condiciones fisiologicas de contorno mediante CFD en ANSYS Fluent, asi como las
propiedades superficiales obtenidas mediante caracterizacion mecénica de la capa
nanoestructurada generada por anodizacion sobre la aleacion Ti-6Al-4V, con el objetivo de

estudiar el comportamiento hemodindmico.

Objetivos Especificos

1. Modificar superficialmente una ldmina de Ti-6Al-4V mediante anodizacion, con el
objetivo de formar una pelicula delgada de TiO-.

2. Caracterizar las propiedades mecanicas de la superficie del material utilizando
nanoindentacion.

3. Caracterizar las propiedades superficiales del material para evaluar los cambios en la
rugosidad mediante perfilometria.

4. Realizar simulacion computacional del flujo sanguineo tenido en cuenta adecuadamente
las condiciones fisiologicas de contorno como los modelos de viscosidad y el tipo de
fluido, que son esenciales para modelar con precision el comportamiento del flujo
sanguineo.

5. Dar de alta las condiciones frontera de la simulacion mecénica estructural con los datos
experimentales de la caracterizacion mecénica de la aleacion anodizada y sin anodizar,
asi como los resultados de presiones, esfuerzos y velocidades de la simulacion del fluido
computacional.

6. Determinar y analizar los esfuerzos cortantes y deformaciones de la valvula mecanica.



7. Comparar resultados obtenidos de la simulacion con datos experimentales de la aleacion
anodizada y sin anodizar para ver el impacto de las propiedades mecanicas de la
superficie nanoestructurada en el comportamiento del flujo sanguineo.

8. Comparar resultados de la simulacion realizada con resultados publicados en la literatura.

Capitulo 2. Metodologia
2.1 Modificacion superficial del Ti-6A1-4V

2.1.1 Materiales y Equipo
El material de estudio se obtuvo de placas de la aleacion de titanio grado 5 (Ti-6Al-4V),
utilizadas como sustrato principal, junto con sulfato de amonio ((NHa4) 2SO4, Sigma-Aldrich),
fluoruro de amonio (NH4F, Sigma-Aldrich) y agua desionizada (CTR) como componentes de

la soluciodn electrolitica.

Se utilizoé una cortadora de precision marca Struers equipada con un sistema de enfriamiento
por aguay discos abrasivos de carburo de silicio para realizar el corte de las placas. El proceso
de anodizado se llev6 a cabo utilizando una fuente de poder de corriente directa BK Precision
9110, con capacidad de 100 W y rango multiple de operacion (60 V/5 A). Posteriormente, las
muestras fueron sometidas a un procedimiento de limpieza por ultrasonido utilizando un
equipo Ultrasonic Cleaner marca VWR, modelo 97043-960, con una frecuencia de operacion

de 35 kHz.

2.1.2 Proceso de modificacion superficial

2.1.2.1 Preparacion de la muestra

Se llevé a cabo un proceso de desbaste empleando lijas de SiC con el objetivo de eliminar
irregularidades iniciales, la capa de 6xido natural del material y proporcionar un acabado
uniforme que permitiera una correcta adhesion del tratamiento posterior. Para ello, se
utilizaron papeles de esmerilado de carburo de silicio en diferentes granulometrias, aplicados

de manera progresiva con el fin de disminuir paulatinamente la rugosidad de la superficie.

Se inici6 el proceso con un desbaste empelando un papel de lija de SiC de grano P#800, que
permiti6 remover las capas superficiales mas gruesas y corregir defectos iniciales.

Posteriormente, se empled un papel de grano P#2400, con el cual se redujeron las marcas



producidas en la etapa previa, logrando una superficie mas homogénea y con menor
irregularidad. Finalmente, se utiliz6 un papel de grano P#4000, correspondiente a una
granulometria fina de aproximadamente 5 um, que proporcion6 un acabado superficial pulido

y adecuado para el tratamiento de anodizado posterior.

Durante el proceso de pulido, las muestras fueron rotadas en angulos de 90° entre cada
cambio de papel abrasivo con el fin de asegurar una remocién uniforme de material y evitar
la persistencia de rayados en direcciones especificas. Asimismo, se aplicd agua desionizada
como lubricante durante el lijado para reducir la generacion de calor, minimizar el desgaste

prematuro del abrasivo y evitar dafios térmicos en la superficie del titanio.

2.1.2.2 Anodizado
El anodizado es un proceso electroquimico de oxidacion controlada que se aplica a materiales

metalicos como el titanio y sus aleaciones con el fin de generar una capa superficial de 6xido
con propiedades funcionales especificas. En este procedimiento, la pieza metalica actia como
anodo en una celda electrolitica, donde bajo la aplicacién de un voltaje externo se promueve
la formacién de una pelicula de o6xido en la superficie. Mediante el ajuste de parametros
como voltaje, densidad de corriente, electrolito y tiempo de tratamiento, es posible inducir la
formacion de nanoestructuras bien definidas, tales como nanotubos de didxido de titanio

(TiO>).

La etapa de anodizado se realiz6 en un vaso de precipitado donde se encontraba un electrolito
de sulfato con fluoruro de amonio y agua desionizada, la muestra de titanio actué como dnodo
y una lamina de platino en forma de rejilla como catodo. Durante el anodizado se variaron
los parametros de tiempo y voltaje aplicado (Tabla 2), con el objetivo de estudiar su influencia
directa en la morfologia final de los nanotubos. La variacion de voltaje permitio controlar el
diametro interno y externo de las nanoestructuras, mientras que el tiempo de exposicion

influy¢ en la longitud de los nanotubos formados o el espesor de la pelicula depositada.

2.1.2.3 Limpieza posterior al anodizado

Una vez concluido el proceso de anodizado, las muestras fueron enjuagadas con agua
desionizada con el fin de eliminar restos de la solucion electrolitica y evitar contaminaciones

superficiales. Posteriormente, se sometieron a un proceso de limpieza por ultrasonido en un



recipiente con agua desionizada para propiciar el desprendimiento de particulas que pudieran
haberse encontrado adheridas o incrustadas en la estructura de los nanotubos de didxido de

titanio.

El tiempo de exposicion al ultrasonido se consideréd como una variable experimental, dado
que este parametro puede influir directamente en la remocion de impurezas, pero también en
la integridad de la nanoestructura formada. Un tiempo insuficiente podria dejar residuos que
afecten la pureza superficial, mientras que un tiempo excesivo podria dafiar o colapsar

parcialmente los nanotubos.

Tabla 2. Tabla de Parametros

Prueba Anodizado Volts (V) Ultrasonido (s)

(min)
1 15 18 15
2 20 18 15
3 25 18 15

2.2 Caracterizacion

2.2.1 Microscopia electronica de barrido.
La microscopia electronica de barrido se empled para analizar la morfologia superficial de
las muestras anodizadas a distintas magnificaciones. Las observaciones se realizaron en un
microscopio FEI, modelo Nova NanoSEM 200 (Figura 9), las placas de aleacion de titanio
se montaron sobre cinta de carbono de doble cara. A través de las micrografias obtenidas
desde vista superior y transversal, fue posible observar la distribucion, la homogeneidad y la
organizacion de las nanoestructuras formadas tras el proceso de anodizado. Se analizo la
distribucion de diametros de los nanotubos y al espesor del recubrimiento generado sobre la
superficie de titanio. Esto permitio establecer una relacion entre los pardmetros de sintesis y

las caracteristicas estructurales obtenidas.



Figura 9. Microscopio Electronico de Barrido marca FEI modelo Nova NanoSEM

2.2.2 Perfilometro/Rugosimetro
Para caracterizar la topografia superficial de las placas pulidas y anodizadas, se empled un
rugosimetro Mitutoyo SJ-210 (Figura 10). A cada muestra se le realizaron dos mediciones
independientes, una en direccidon longitudinal y otra en direccion transversal, con el fin de
obtener una evaluaciéon mas completa de la rugosidad superficial. Este procedimiento
permitio registrar los perfiles de picos y valles en ambos ejes y determinar pardmetros
cuantitativos de rugosidad, utilizados posteriormente para comparar las diferencias
morfologicas entre las superficies anodizadas y pulidas e introducir estos datos como

parametros en simulaciones posteriores.
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Figura 10. Rugosimetro portatil marca Mitutoyo SJ-210.

2.2.3 Nanoindentacion
La caracterizacion mecanica superficial de esta técnica permitio evaluar propiedades locales
como la dureza, el modulo de elasticidad y la respuesta frente a la deformacion plastica, a
partir de las curvas de carga/desplazamiento obtenidas. Estos parametros permiten

comprender la resistencia mecanica del recubrimiento generado en la superficie anodizada.



Las pruebas se llevaron a cabo en un equipo Fischerscope HM2000 S (Figura 11), asistido
por el software WIN-HCU, que permitio recopilar y analizar los datos de cada ensayo de
manera automatizada. Previo al uso, se realiz6 un protocolo de limpieza del nanoindentador:
primero se higienizd la punta con toallitas Kimtech humedecidas en isopropanol, y
posteriormente se efectué un pulido ligero empleando una pieza de acrilico, siguiendo el

procedimiento estandar del software para garantizar la eliminacion de impurezas.

Para la preparacion de las muestras, se montaron con la cara anodizada orientada hacia el
indentador y se fijaron cuidadosamente con el sistema de sujecion del equipo, el cual asegura
un contacto firme y estable sin dafiar el material. Una vez estabilizado el montaje, se
aplicaron cargas controladas con el indentador de diamante, registrando la profundidad de

penetracion en funcion del tiempo y de la fuerza aplicada.

Figura 11. Equipo de nanoindentacion marca Fischerscope HM2000 S.

2.2.4 Angulo de contacto
La humectabilidad de la superficie anodizada se evalu6 a través de la medicion del angulo de
contacto estatico (Water Contact Angle, WCA). Para ello, se emple6 un analizador de angulo
de contacto DSA25B, KRUSS (Figura 12), equipado con base de montaje, sistema de camara
de alta resolucién y el software integrado ADVANCE, el cual permitio registrar imagenes
precisas de la gota y realizar el analisis automatizado del angulo de contacto. El
procedimiento consistid en depositar cuidadosamente una microgota de agua desionizada
sobre la superficie de la muestra y capturar su perfil mediante el sistema Optico del equipo.

A partir de la geometria de la gota, el software calcul6 el dangulo de contacto, parametro que



refleja la interaccion entre el liquido y el sélido. Este valor permiti6 diferenciar superficies
hidrofilicas (< 90°) de hidrofobicas (> 90°), lo cual constituye un indicador indirecto de la

energia libre superficial del material.

Figura 12. Equipo de medicion del angulo de contacto estdtico modelo DSA25B marca KRUSS.

2.3 Simulacion computacional

El modelo CAD original de la valvula mecanica empleada en las simulaciones fue adaptado
y preprocesado para cumplir con las condiciones necesarias de la simulacion (Figura 13),
dicho modelo fue seleccionado debido a que cuenta con las dimensiones adecuadas de la

valvula adrtica y fue importado a ANSY'S para su posterior analisis.

Figura 13. Geometria del modelo computacional. a) Modelo CAD de la valvula mecanica St. Jude Medical. b) Diseiio de
la valvula mecanica acoplada en el entorno aortico. ¢) Volumen de control del fluido.



Para la segmentacion y discretizacion de la geometria se utilizé un mallado basado en el
método body sizing, con un tamafio caracteristico inicial de 5¢* m. La malla preliminar
generada cont6 con 97,950 celdas, 524,681 caras, y 383,408 nodos. Con el fin de garantizar
la independencia de los resultados respecto al tamafio de la malla, se realizaron pruebas
adicionales con diferentes niveles de refinamiento (Tabla 3), comparando resultados como la
velocidad maxima y los esfuerzos cortantes en regiones criticas de la valvula. A partir de

estas pruebas se selecciono la malla con 711,321 celdas, 4,592,144 caras, y 3,787,097 nodos.

Tabla 3. Pardametros de discretizacion espacial de los niveles de refinamiento de malla para analisis de independencia

Numero de celdas Numero de Caras Numero de Nodos

97,950 524,681 383,408
199,769 1,245,387 1,010,690
319,515 1,996,603 1,623,678
392,810 2,529,582 2,087,631
711,321 4,592,144 3,787,097
1,473,811 9,662,688 8,026,728
1,954,468 12,830,355 10,653,154

La simulacion del flujo sanguineo se formuldé como un caso estacionario de régimen
permanente sin avance temporal, con el objetivo de reducir el costo computacional y el
tiempo de ejecucion. En lugar de resolver la dindmica explicita de apertura y cierre de la
valvula, se impusieron angulos de apertura discretos de la valvula y condiciones de velocidad
representativas del campo hemodinamico. El calculo numérico se realizé en ANSY'S Fluent
con solucionador basado en presion, formulacion de velocidad absoluta y acoplamiento
presion-velocidad minimos cuadrados basados en celdas (Least Squares Cell-Based). La
turbulencia se modeldé con RANS k-o SST por su robustez cerca de paredes y en zonas de
separacion. La sangre se considero un fluido no newtoniano con densidad p = 1060 kg'm™3y

viscosidad efectiva descrita por la ley de potencia.



Para simular el comportamiento no newtoniano de la sangre en ANSYS Fluent, se habilito la
configuracion «turbulence-expert» en la consola Fluent y se compararon los modelos «non-
Newtonian Power Law» y «Carreauy para la viscosidad. Los parametros seleccionados para
ambos modelos se redactan en la tabla 4. Estos valores se adaptaron basandose en estudios

previos [84-85].

Tabla 4. Tabla comparativa entre modelos reologicos

Modelo Parametro Simbolo Valor Unidades
reoldgico
Ley de Indice de k 0.2073 kg-s"/m?
Potencia consistencia
(Power Law) Indice de Ley n 0.4851 —
de potencia
Viscosidad min 0.00125 kg/(m-s)
minima
Viscosidad Wmax 0.003 kg/(m-s)
maxima
Carreau Viscosidad de Lo 0.056 kg/(m-s)
corte cero
Viscosidad de [T 0.0035 kg/(m-s)
corte infinito
Constante de A 3.313 S
tiempo
Indice de Ley n 0.3568 —

de potencia

A partir de los resultados de la perfilometria, el parametro de rugosidad superficial Rz se
adapt6é mediante un algoritmo sencillo que permitio relacionar los valores medidos con la

rugosidad equivalente tipo arena sand-grain roughness, requerida por el software ANSYS



para la definicion de condiciones de pared en el anillo de la valvula mecanica. De esta forma
se utilizaron los parametros k=1.69x10—7 m para el titanio pulido y k=6.6x10—7 m para el
titanio anodizado. Para la discretizacion espacial se utilizé gradiente basado en celdas (least-
squares cell-based) y esquemas de segundo orden en presion y momento. La inicializacion
fue hibrida y cada caso se ejecut6 hasta 2 000 iteraciones (o convergencia previa segin los

residuales y la estabilizacion de magnitudes integrales).



Capitulo 3. Resultados y Discusion

3.1 Caracterizacion morfologica y superficial

3.1.1 Micrografias SEM
En este apartado se presentan los resultados obtenidos del analisis superficial mediante
microscopia electronica de barrido. En las diferentes muestras de estudio se presentan
diversas variaciones, como la formacion, tamafo y distribucion de los poros en la capa de
oxido, generando diferentes distribuciones morfologicas apreciables entre las muestras. Las
micrografias SEM en vista superior muestran, en los tres casos, la formacién de una capa
continua y homogénea de nanotubos sobre la superficie de la aleacion. En todas las muestras
se observa una distribucion relativamente uniforme de nanotubos y sin evidencias de colapso
estructural o defectos macroscopicos. En la Figura 14 se observa una distribucion ligeramente
mas heterogénea, con variaciones locales en el empaquetamiento de los nanotubos. Por su
parte, en la Figura 15, se presenta una organizacion mas uniforme y una separacion mas
consistente entre nanotubos, mientras que en la Figura 16, se aprecian dominios locales con
un mayor grado de ordenamiento y una menor separacion entre nanotubos. Debido a que el
analisis se realizo unicamente a partir de micrografias en vista superior, estas diferencias son
de caricter cualitativo y no permiten establecer conclusiones cuantitativas adicionales sobre
el espesor de la capa generada, la longitud de los nanotubos, ni su evolucion a lo largo del
eje normal a la superficie. Para ello, seria necesario complementar el estudio con imagenes
de seccion transversal o técnicas de mayor resolucion. Posteriormente, se realizo un analisis
estadistico de la distribucion de didmetros de los nanotubos a partir de mediciones
individuales obtenidas mediante ImageJ, de las cuales se construyeron histogramas de
frecuencia en Origin. Con el fin de cuantificar el didmetro promedio y la dispersion de los
datos, las distribuciones experimentales fueron ajustadas mediante funciones gaussianas. El
analisis estadistico de didmetros promedios revela valores muy cercanos entre muestras (58,
60 y 64 nm respectivamente), lo que indica que las condiciones de anodizado empleadas
generan nanotubos con dimensiones comparables (Tabla 5). A pesar de las similitudes en el

diametro promedio, se identifican diferencias sutiles en el grado de ordenamiento superficial.
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Figura 14. Micrografia SEM de nanotubos de TiO: obtenidas mediante anodizado (parametros: 15min, 18 V, 15s) y
distribucion de sus diametros.
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Figura 15. Micrografia SEM de nanotubos de TiO: obtenidas mediante anodizado (parametros: 20min, 18 V, 15s) y
distribucion de sus diametros.
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Figura 16. Micrografia SEM de nanotubos de TiO: obtenidas mediante anodizado (parametros: 25min, 18 V, 15s) y
distribucion de sus diametros.



Tabla 5. Parametros utilizados para las pruebas de anodizado.

Numero Tiempo de Voltaje Tiempo de Diametro Figura
de anodizado %) limpieza por  promedio de
Prueba (min) Ultrasonido los Nanotubos
(s) TiO; (nm)
1 15 18 15 58.79 14
2 20 18 15 60.2 15
3 25 18 15 64.79 16

Los diametros promedio de los nanotubos obtenidos en este trabajo, comprendidos entre
aproximadamente 58 y 64 nm, se encuentran dentro del rango tipicamente reportado en la
literatura para nanotubos de TiO: sintetizados mediante anodizado electroquimico bajo
condiciones comparables. Estudios fundamentales, como los de Macak et al. y Dikova et al.,
han demostrado que el voltaje aplicado es el parametro dominante en la determinacion del
didmetro de los nanotubos, mientras que el tiempo de anodizado influye principalmente en
el crecimiento longitudinal de la capa [84,85]. En este sentido, los tiempos relativamente
cortos empleados en este trabajo (15-25 min) corresponden a un régimen temprano a
intermedio de crecimiento, lo que explica la obtencion de didmetros menores en comparacion
con estudios realizados a voltajes mas elevados y tiempos prolongados, como el reportado
por Sarraf et al. [86]. No obstante, la morfologia observada y la distribucion de didmetros
son consistentes con los mecanismos de “auto-organizacion” descritos en la literatura,

confirmando que el proceso de anodizado fue efectivo bajo las condiciones empleadas.



3.1.2 Angulo de contacto
En la Figura 17 se muestra la comparacion de las mediciones de los dngulos de contacto
mediante las imagenes obtenidas de las gotas depositadas sobre la superficie pulida y
anodizada. La Figura 18 presenta la evolucion del angulo de contacto promedio a lo largo de

las repeticiones de la medicion para ambas superficies.
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Figura 17. Comparacion de las mediciones de los angulos de contacto con PBS en superficies de Ti-6Al-4V.
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Figura 18. Evolucion del angulo de contacto promedio a lo largo de las repeticiones de la medicion para ambas
superficies.



Las mediciones de angulo de contacto estitico en PBS evidenciaron una disminucién
marcada y significativa del angulo de contacto tras el anodizado, pasando de un rango
moderadamente hidrofilico en la superficie pulida (=65-75°) a valores significativamente
menores en la superficie anodizada (=45-15°), indicando un incremento sustancial en la
mojabilidad y, por ende, sugiere un aumento en el componente polar de la energia libre
superficial. Este comportamiento es consistente con lo reportado para superficies de
Ti/Ti-6Al-4V con capas nanotubulares de TiO: obtenidas por anodizado, donde la
nanoestructura y la quimica superficial favorecen angulos de contacto mas bajos [86,87].
Este fenomeno puede explicarse por la combinacion del incremento de la rugosidad efectiva
a escala nanométrica debido a la presencia de nanotubos y la naturaleza quimica del TiO-,

que favorece la formacion de enlaces con moléculas polares como el agua.

Desde un enfoque biomédico, la mojabilidad es relevante porque la interaccion inicial de la
sangre o el tejido con el material estd mediada por la adsorcion de una capa de proteinas y
fuerzas de hidratacion, procesos que dependen de las caracteristicas superficiales del material
[86-89]. De esta manera, el aumento de la mojabilidad superficial indica la presencia de una
superficie mas hidrofilica, tendiendo a favorecer la adsorcion proteica de una forma mas
uniforme y a reducir la activacion plaquetaria inicial en contacto con la sangre. En el contexto
de valvulas cardiacas mecdanicas, esta caracteristica podria contribuir a una interaccion sangre
—material mas favorable, mitigando potencialmente fendémenos trombogénicos asociados a
superficies metalicas convencionales. Asimismo, la combinacion de una topografia
nanoestructurada y una mayor energia superficial podria influir en la respuesta
hemocompatible global del dispositivo. No obstante, para vincular directamente estos
resultados con indicadores hemocompatibles (como la activacion plaquetaria o
trombogenicidad) se requieren pruebas especificas, por lo que en este trabajo la interpretacion
se limita a la evidencia de una modificacion clara de la mojabilidad superficial inducida por
la capa nanotubular. La correlacion observada entre la morfologia de los nanotubos de TiO:
y la reduccion del dngulo de contacto sugiere que el control preciso de los pardmetros de
anodizado constituye una herramienta efectiva para ajustar las propiedades superficiales del
Ti-6Al-4V sin modificar su composiciéon volumétrica ni comprometer su integridad

mecanica.



3.1.3 Perfilometria
Los valores de rugosidad obtenidos mediante perfilometria se presentan en la Tabla 6, donde
se comparan las mediciones realizadas en direccion longitudinal y transversal para la muestra
pulida y la muestra anodizada. Se analizaron los pardmetros de Rz (correspondiente a la
distancia entre el punto mas alto y el mas bajo del perfil en la longitud de evaluacion). En la
muestra pulida, los valores de Rz varian entre 0.173 um en la direccion longitudinal y 0.796
um en la transversal, lo que indica que la superficie presenta una textura anisotropica, con
una ligera direccionalidad en las huellas del proceso de pulido mecanico. Por otro lado, la
muestra anodizada presenta valores de Rz = 0.695 um en la direccion longitudinal y 0.669
um en la transversal, evidenciando una superficie mas uniforme y con menor diferencia entre

direcciones, producto de la formacion de la capa de 6xido.

Tabla 6. Parametros de rugosidad superficial medidos por Perfilometria.

Pulida (um) Anodizada (um)
Medicion Longitudinal Transversal Longitudinal Transversal
Ra 0.130 0.134 0.113 0.105
Rz 0.173 0.796 0.695 0.669
Rp 0.303 0.331 0.294 0.312
Rv 0.427 0.465 0.401 0.357

En general, se evalu6 la rugosidad superficial con el objetivo de cuantificar el cambio
topografico inducido por anodizado y definir un pardmetro de entrada para las condiciones
de frontera de rugosidad en CFD. Los valores de rugosidad muestran que el proceso de
anodizado no incrementa de forma significativa la rugosidad a escala micrométrica, sino que
modifica la morfologia de la superficie, sustituyendo la textura direccional del pulido por

estructuras mas isotropicas.

En la literatura, se ha reportado que tratamientos por anodizado en aleaciones de titanio
pueden modificar la rugosidad a escala micrométrica de la superficie, y que los parametros
de anodizado controlan la morfologia. En un estudio realizado por Gao et al., reportaron que

llegaron a desplazar los valores de Ra desde aproximadamente 100 nm en superficies pulidas



hasta rangos de 200-600 nm tras el anodizado, dependiendo del tiempo de tratamiento.
Aunque la topografia descrita en dicho estudio corresponde a superficies micro-porosas y no
a nanotubos bien definidos, sus resultados confirman que el anodizado en Ti-6Al-4V es capaz
de alterar la rugosidad efectiva [91]. Por otro lado, Ponsonnet et al. demostraron que, en
aleaciones a base de titanio, los parametros de la rugosidad como Ra, Rz, Rp y Rmax medidos
por perfilometria capturan rasgos topograficos relevantes para la interaccion de la superficie
con el medio bioldgico, aun en ausencia de tratamientos de anodizado [89]. En estudios mas
recientes, Zhao et al. analizaron superficies de Ti-6Al-4V macro-, micro- y nano-
estructuradas, incluyendo capas nanotubulares obtenidas por anodizado, y reportaron valores
de Ra y Rz, evidenciando que la rugosidad medida depende fuertemente de la escala de
observacion y del método de caracterizacion. Aunque las rugosidades reportadas en ese
trabajo son mayores debido a la presencia de macro-y micro-estructuras asociadas a procesos
como manufactura aditiva [88]. De forma adicional, Radtke et al. demostraron que es posible
formar nanotubos de TiO: sobre Ti-6Al-4V a voltajes relativamente bajos (3—20 V), y que
pequefias variaciones en los pardmetros de anodizado conducen a cambios apreciables en la
morfologia superficial, lo que sugiere que incluso bajo condiciones, como las empleadas en

este trabajo, la topografia superficial puede modificarse de forma significativa [92].

3.1.4 Nanoindentacion
Los ensayos de nanoindentacion revelaron diferencias significativas en las propiedades
mecanicas entre la aleacion Ti-6Al-4V pulida y la modificada mediante anodizado. Los
resultados se resumen en la Tabla 7. Las curvas obtenidas de carga—profundidad se presentan

en la Figura 19 para cargas maximas de 5, 10 y 15 mN.

Tabla 7. Resultados de los ensayos de nanoindentacion. Las variables reportadas son dureza plastica (HUpl), dureza de
indentacion (HIT), modulo de indentacion (EIT), profundidad de indentacion maxima (hmax).

Muestra Carga(mN) HUpl(N'mm?) HIT (N/mm?» EIT (GPa) hmax (um)

Pulida 5 4,335.9 4,570.9 125.08 0.225
Pulida 10 1,530.2 1,668.6 69.18 0.418
Pulida 15 3,385.2 3,649.5 122.8 0.427
Anodizada 5 617.1 701.6 70.3 0.518
Anodizada 10 898.9 1,017.1 85.3 0.620

Anodizada 15 891.8 1,010.5 90.61 0.771
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Figura 19. Comparacion de curvas carga—profundidad, obtenidas por nanoindentacion en muestras pulidas y anodizadas
bajo cargas maximas de 5, 10y 15 mN (respectivamente).

En un panorama general, los resultados sintetizados en la Tabla 7 evidencian que las muestras
anodizadas presentan mayores profundidades de penetracion en comparacion con las
superficies pulidas, lo que indica una reduccién significativa en la dureza de indentacion de
la superficie tras el proceso de anodizado. Para la muestra pulida, la dureza promedio fue de
3,296.3 + 1480 N/mm? (equivalente a 3.30 GPa), mientras que para la anodizada fue de 909.7
+ 177 N/mm? (equivalente a 0.91 GPa), representando una disminucion del 72.4%. Esta
disminucién estd directamente relacionada con la formacion de la capa de 6xido de titanio
nanoestructurada, que disminuye su densidad efectiva y a la respuesta mecanica combinada
de la capa anodizada y el sustrato. La morfologia de nanotubos observada en las imagenes
SEM introduce ademds una porosidad estructural que reduce ain mas la resistencia a la
penetracion. El espesor de la capa de aproximadamente 10 pm, determinado en trabajos
paralelos por publicar de nuestro grupo de investigacion con condiciones similares de
anodizado, ha demostrado ser suficiente para que el indentador interactie
predominantemente con el 6xido y no con el sustrato metalico subyacente, especialmente a

cargas de 5y 10 mN.

El moddulo elastico presenta un comportamiento mas complejo. Para la muestra pulida, el
modulo promedio fue de 105.7 + 32.2 GPa, mientras que para la anodizada fue de 82.1 +
10.4 GPa, una reduccion del 22.3%. Para la muestra anodizada, las profundidades de

penetracion son consistentemente mayores (0.518-0.771 um) comparadas con la pulida



(0.225-0.427 pum), lo cual es congruente con la menor dureza de la capa de 6xido. Ambas
muestras presentan un comportamiento esperado donde la profundidad de penetracion
aumenta progresivamente con la carga aplicada, reflejando el comportamiento inversamente
proporcional entre dureza y profundidad de indentacion segin el modelo de Oliver-Pharr

[93].

La mayor profundidad de penetracion en la muestra anodizada a todas las cargas evaluadas
confirma que la capa de TiO2 nanoestructurada es el material evaluado durante la
nanoindentacion. Para las cargas de 5 y 10 mN, las profundidades, 0.518 y 0.620 um
respectivamente, representan aproximadamente el 5-6% del espesor total de la capa (~10
pum), lo cual esta dentro de la regla empirica del 10% comunmente aplicada para minimizar
efectos del sustrato. A 15mN, la penetracion alcanza los 0.771um (~7.7% del espesor), el
cual todavia se considera aceptable pero acercandose al limite donde podria comenzar a

percibirse la influencia del sustrato metalico subyacente mas duro.

En la literatura Kaczmarek et al. reportaron la dureza en peliculas nanocristalinas de TiO-
obtenidas por pulverizacion reactiva con magnetron de alta energia, con valores dentro del
rango de ~3.5-14.3 GPa y modulos de ~115-167 GPa [94]. En cambio, en el caso del
Ti-6Al-4V sin tratamiento superficial, Sefer et al. reportaron valores promedio de dureza de
6.7 £0.7 GPa para la fase o del material base, con variaciones entre 4.9 y 8.1 GPa atribuibles
a la orientacion cristalografica y a la anisotropia inherente de la estructura hexagonal
compacta del titanio [95]. Estos valores son superiores a los obtenidos en la muestra pulida
del presente trabajo, lo cual puede relacionarse con diferencias en microestructura,
profundidad efectiva de indentacion y posible contribucion de la fase B. En estudios mas
recientes, Arkuzs et al. mostraron la sensibilidad de propiedades mecanicas a la geometria de
los nanotubos, en nanotubos hexagonales, al incrementar el tamafio caracteristico se observa
una reduccion tanto en dureza como en modulo, evidenciando que la arquitectura del 6xido
controla la respuesta mecdnica medida por indentacion [96]. Finalmente, Negrescu et al.
demostraron que cuando el 6xido presenta una morfologia nanotubular, la respuesta mecanica
disminuye, reportaron en capas de nanotubos de TiO-2 una dureza del orden de ~0.5-1.0 GPa
y un modulo de ~10-20 GPa si se consideran desplazamientos pequefios (<80 nm) para

minimizar la influencia del sustrato [97]. Esta escala es comparable con la dureza promedio



obtenida en la muestra anodizada del presente estudio (~0.91 GPa), asociando esta

disminucién con la nanoestructura nanotubular de la pelicula depositada.

3.2 Simulacion Computacional CFD

3.2.1 Validacion del modelo y caso base (angulo 85°)
3.2.1.1 Comparacion de tipos de malla

Para el primer analisis comparativo se evaluaron dos tipos de malla diferentes, una prismatica
(prism) y una poliédrica (poly), generadas en ANSYS Meshing. Para cada tipo de malla se
registrd el niamero total de celdas, nodos y caras. Ambos modelos se resolvieron bajo las
mismas condiciones de contorno, esquema numérico (SimpleC, con el gradiente Least
Squares Cell Based), modelo de turbulencia k—® SST y flujo estacionario de sangre no
newtoniana (Modelo de viscosidad de Ley de Potencia), rugosidad en la pared interna del
anillo de la valvula mecanica (0.654 um), angulo de apertura de las valvas de la valvula

mecanica (85°) y numero de iteraciones (2,000).

Como variables de comparacion se seleccionaron los pardmetros hemodinamicos de interés
reportado como definiciones en Ansys Fluent, se reportaron los promedios ponderados por
area (Area Weighted Average - AWA) de la presion en la entrada (Pinlet), velocidad media
del flujo en la salida (Vel-Outlet-awa), y los esfuerzos cortantes promedio por area (WSS-
awa) y maximos (WSS-max) en la pared del anillo y la aorta, asi como el flujo mésico del
sistema (Mass-Flow-Rate). En la Tabla 8 se presentan los datos representativos de la malla
utilizada, asi como la configuracion del tiempo total de simulacion en cada caso y los

resultados de las simulaciones.

Tabla 8. Comparacion del desemperio numérico y parametros hemodinamicos para malla poliédrica y prismatica.

Malla Poly Prism
No. Celdas 711,321 3,579,700
No. Caras 4,592,144 7,280,685
No. Nodos 3,787,097 668,685
WSS-ring-awa (Pa) 17.43 15.45
WSS-aorta-awa (Pa) 9.93 10.17
WSS-ring-max (Pa) 152.65 193.17

WSS-aorta-max (Pa) 473.64 468.31




Pinlet (Pa) 627.21 641.99

Vel-Outlet-awa (m/s) 1.0807 1.0816
Mass-Flow-Rate (Kg/s) -9.69E-05 2.08E-05
Tiempo de simulacion 01:31:20 02:39:17

De igual manera, se aprecian diferencias menores en los parametros evaluados, lo que indica
que el modelo se encuentra dentro del rango de independencia de malla. La malla poliédrica
se selecciond para el resto de las simulaciones, debido a que ofrecié una mejor estabilidad
numérica, menor tiempo de convergencia y una distribucion mas uniforme del esfuerzo

cortante sobre las superficies de interés.

3.2.1.2 Estudio de Independencia de Malla

Una vez determinado que la malla poliédrica ofrecia el mejor desempefio numérico, se
procedi6 a realizar un estudio de independencia de malla mediante refinamiento progresivo.
Se generaron 8 distintos casos de mallas con tamafios comprendidos entre 9.8x10* y
1.95x10° celdas (Tabla 9), manteniendo constantes las condiciones fisicas y numéricas del
caso previo, asi como los parametros hemodinamicos de interés, con el fin de determinar la
sensibilidad del modelo al tamafio de la malla. Los resultados mostrados en la Figura 20
evidencian que las mallas de baja resoluciéon producen variaciones importantes en la
prediccion de la presion y del esfuerzo cortante; sin embargo, a partir de aproximadamente
7x10° elementos los valores se estabilizan con diferencias menores al 1-2 % entre
refinamientos sucesivos. Por lo tanto, dicho comportamiento confirma que el modelo entra
en un régimen de independencia de malla, al proporcionar resultados suficientemente
precisos con un tiempo de simulacion razonable. Por lo que esta resolucion se adoptd para el
resto de las simulaciones al ofrecer un equilibrio adecuado entre precision y costo

computacional.
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Figura 20. Grdfico de independencia de malla: convergencia de la solucion evaluada a través de la presion en la entrada
en funcion del numero de elementos.

3.2.1.3 Efecto de rugosidad superficial
Posteriormente se realizaron pruebas comparativas para la rugosidad utilizando la malla

poliédrica seleccionada (711,321 celdas, 4,592,144 caras, 3,787,097 nodos), las condiciones
de contorno anteriormente mencionadas, esquema numérico, modelo de turbulencia, modelo
de viscosidad de Ley de Potencia y dngulo de apertura se mantuvieron iguales que en las
pruebas previas, para este andlisis las rugosidades reales obtenidas para la placa pulida ya
convertidas a la rugosidad equivalente de tamafio de grano fueron, 0.169 y 0.778 um vy el
numero de iteraciones fue reducido a 1,000 dado que la convergencia numérica de la

simulacion se alcanzaba de manera estable entre las 300 y 500 iteraciones.

Tabla 9. Comparacion del efecto de la rugosidad superficial sobre parametros hemodinamicos (angulo 85°, Power Law).

Rugosidad (um) 0.169 0.778
WSS-ring-awa (Pa) 17.48 17.44
WSS-aorta-awa (Pa) 9.9 9.88
WSS-ring-max (Pa) 156.98 153.76
WSS-aorta-max (Pa) 474.67 474.54
Pinlet (Pa) 621.22 620.88
Vel-Outlet-awa (m/s) 1.0809 1.0809
Mass-Flow-Rate (Kg/s) 7.39E-05 1.01E-04

Tiempo de Simulaciéon 00:42:57 0044:36




Los resultados se resumen en la Tabla 9, donde se observa que las variaciones en los
parametros hidrodinamicos fueron minimas al incrementar la rugosidad. El esfuerzo cortante
promedio en el anillo disminuy6 apenas de 17.49 Pa a 17.44 Pa (0.3 %), mientras que el
maximo esfuerzo cortante paso de 156.98 Pa a 153.77 Pa (-2 %). En la region de la aorta, los
valores promedio y maximos de WSS se mantuvieron practicamente constantes (diferencias
inferiores al 0.05 %), al igual que la presion en la entrada y la velocidad promedio en la
salida. De igual forma, al comparar estos resultados con la simulacion de la malla poliédrica
anterior (Tabla 8), se observa que las diferencias entre los pardmetros hidrodindmicos
también se mantienen con variaciones minimas que se encuentran dentro del rango de error

de los calculos numéricos.

El esfuerzo cortante promedio sobre el anillo (WSS-ring-awa) y la aorta (WSS-aorta-awa) se
mantienen practicamente constantes, con variaciones menores al 0.5 %, lo que indica que la
distribucion de esfuerzos no se ve afectada de manera significativa por cambios en la
rugosidad superficial dentro del rango analizado. El WSS maximo en el anillo muestra un
ligero incremento del orden del 2-3 %, lo cual podria atribuirse a fluctuaciones locales en la
resolucion de la malla més que a efectos fisicos de rugosidad. Asi mismo, la presion en la
entrada (Pinlet) varia menos de un 1 %, manteniendo el mismo gradiente de presion global,
y la velocidad promedio de salida se conserva en torno a 1.08 m/s, confirmando la estabilidad
del flujo. En cuanto al flujo maésico, las pequeias diferencias observadas se deben
principalmente a variaciones numéricas y de redondeo en el método de integracion, mas que

a un cambio en la fisica del flujo.

Este comportamiento indica que, dentro del rango de rugosidades evaluadas, el flujo no
presenta una sensibilidad significativa a las variaciones topograficas de la pared, por lo que
el régimen es dominado por los efectos geométricos globales y las condiciones de contorno,
mas que por las microirregularidades superficiales. Asimismo, la diferencia marginal en el
flujo masico (de 7.39x107 a 1.01x10* kg/s) podria asociarse a pequenias fluctuaciones
numéricas propias del refinamiento espacial y temporal, sin implicar un cambio fisico

relevante.



3.2.1.4 Efecto del modelo de viscosidad

El tercer analisis comparativo se centrd en evaluar la influencia del modelo de viscosidad no
newtoniana (modelo de Ley de Potencia vs modelo de Carreau) sobre las variables
hemodindmicas obtenidas. Para ello, se mantuvieron constantes la malla poliédrica, el
modelo de turbulencia SST k-, el esquema numérico SimpleC, la rugosidad equivalente
utilizada en el primer escenario y un total de 1000 iteraciones. Los resultados se compararon
con la primera simulacion poliédrica, la comparacion de modelos se presenta en la Tabla 10,
donde se observan diferencias significativas en el tiempo de la simulacién entre ambos
modelos, asimismo, se aprecia que el esfuerzo cortante promedio en el anillo (WSS-ring-
awa) aumento6 de 17.44 Pa a 20.92 Pa, lo que representa un incremento del 20 %. De forma
similar, el esfuerzo cortante promedio en la aorta pasé de 9.93 Pa a 11.32 Pa (+14 %). El
esfuerzo cortante maximo mostré un cambio aun mas notable, de 152.66 Pa a 205.86 Pa,
equivalente a un incremento del 35 %, mientras que el valor maximo en la aorta se elevo de

473.64 Pa a 684.21 Pa (+44 %).

Tabla 10. Comparacion de resultados hemodindmicos entre modelos de viscosidad Power Law y Carreau.

Modelo de viscosidad Ley de Potencia Carreau
WSS-ring-awa (Pa) 17.43 20.92
WSS-aorta-awa (Pa) 9.93 11.32
WSS-ring-max (Pa) 152.65 205.86
WSS-aorta-max (Pa) 473.64 684.21
Pinlet (Pa) 627.21 662.12
Vel-Outlet-awa (m/s) 1.0807 1.0802

Mass-Flow-Rate (Kg/s) -9.69E-05 -6.27E-05

Tiempo simulacion 01:31:20 00:41:44

Estos resultados indican que el modelo reologico utilizado ejerce una influencia directa sobre
la prediccion de los esfuerzos cortantes, particularmente en las regiones de alta velocidad y
gradiente de cizalla. El modelo de Carreau, al describir una transicion mas suave entre los
regimenes de baja y alta viscosidad, tiende a reducir la viscosidad efectiva en las zonas de
mayor velocidad, resultando en valores de esfuerzo cortante mas altos. Por otro lado, el
aumento de la presion en la entrada (Pinlet) de 627.22 Pa a 662.13 Pa (+5.6 %) confirma que
este modelo predice una mayor pérdida de carga global, coherente con una respuesta
reoldgica mas sensible al gradiente de velocidad. A pesar de ello, la velocidad promedio en

la salida se mantuvo practicamente constante (~1.08 m/s), lo cual sugiere que las diferencias



se concentran principalmente en el comportamiento local del flujo mas que en el régimen
general. El flujo masico present6 un ligero incremento en magnitud desde (—9.69x107° hasta
—6.27x107%) kg/s, dentro del margen esperado por diferencias numéricas y ajustes en el
calculo de la viscosidad local. De esta manera, se confirma que el modelo de Carreau es el
modelo reoldgico de visosidad mas adecuado para la aplicacion final de este estudio, dado a
que describe de forma mas realista el comportamiento reologico de la sangre en un amplio
rango de tasas de deformacion, particularmente en las regiones de alta cizalla caracteristicas

del flujo a través de valvulas cardiacas mecanicas.

3.2.2 Resultados hemodinamicos a 85°
Con el fin de evitar la pérdida de contraste causada por picos locales de esfuerzo cortante,
los contornos de WSS fueron representados mediante cuatro ventanas de visualizacion
distintas: 0—40, 0-50, 0-100 y 0-300 Pa (Figuras 21-24). Esta estrategia de segmentacion
permiti6 analizar simultdneamente el comportamiento global de la cizalla sobre la superficie
y la localizacion de regiones de alta intensidad asociadas a bordes geométricos y zonas de

impacto del flujo.

Esta estrategia permitio capturar tanto las zonas de bajo esfuerzo como los picos localizados

sin saturacion de la escala cromatica

3.2.2.1 Ventana 0-40 Pa
En la Figura 21 se muestra la ventana de 0—40 Pa donde se observa la distribucion global de

WSS sobre las superficies del anillo valvular y la aorta ascendente. Las regiones de menor
esfuerzo cortante (tonos azules, <10 Pa) se localizan principalmente en las zonas laterales del
seno valvular, las esquinas del anillo y las zonas inmediatamente posteriores a las valvas en
posicion abierta, donde el flujo experimenta separacion y formacion de estructuras de tipo
vortice. La mayor parte de la superficie solida opera dentro de un régimen de cizalla
moderada. El orificio central de la valvula presenta valores intermedios en el rango de 20-30
Pa (tonos verdes-amarillos), mientras que las superficies de las valvas muestran gradientes
pronunciados con transiciones de 5-10 Pa en las regiones de flujo separado a 30-40 Pa en las
zonas de contacto directo con el chorro central. En la aorta ascendente, la mayor parte de la

superficie exhibe valores entre 5-15 Pa,
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Figura 21. Contornos de esfuerzos cortantes con un rango de 0 a 40 Pa para el caso de 85° de angulo de apertura.

3.2.2.2 Ventana 0-50 Pa

Al ampliar la escala hasta 50 Pa (Figura 22), se observa con mayor claridad las regiones de
transicion de la cizalla en los bordes inferiores de las valvas y en la regién de impacto central
sobre el anillo. Se distinguen franjas longitudinales de mayor esfuerzo en las aristas de las
valvas, particularmente en las esquinas donde convergen con el anillo, presentan valores
entre 35-50 Pa (tonos naranjas). Mientras que las paredes laterales mantienen valores
moderados. La distribucion en los senos de las valvas permanece en el rango bajo (<15 Pa),
confirmando que la aceleracion del flujo a través del orificio central constituye la principal
fuente de incremento local del esfuerzo cortante. En la region adrtica, se aprecia una franja
de WSS elevado (40-50 Pa), asi como la persistencia de zonas de flujo recirculatorio

independientemente de la escala de visualizacion.
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Figura 22. Contornos de esfuerzos cortantes con un rango de 0 a 50 Pa para el caso de 85° de angulo de apertura.

3.2.2.3 Ventana 0-100 Pa

La ventana de 0—100 Pa (Figura 23) revela de manera mas nitida y evidente la concentracion
de zonas de alto esfuerzo cortante que saturaban las escalas previas. Las areas mas
hemodinamicamente activas que se identifican son los bordes afilados de las valvas, donde
el WSS alcanza valores entre 80-100 Pa en franjas estrechas correspondientes a las aristas de
contacto con el flujo, y las zonas adyacentes de menor cizalla, lo cual refleja la fuerte
variacion espacial del campo de velocidades en la salida de la valvula. A esta escala, la mayor
parte de la superficie continia operando por debajo de 40—50 Pa, mientras que los valores

superiores se restringen a regiones geométricamente criticas.
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Figura 23. Contornos de esfuerzos cortantes con un rango de 0 a 100 Pa para el caso de 85° de angulo de apertura.

3.2.2.4 Ventana 0-300 Pa
El rango de valores completo de 0-300 Pa (Figura 24), aisla los picos extremos de WSS

localizados en el sistema. Se observan dos puntos criticos con valores maximos, el mas
crucial concentrado exclusivamente en el filo de las valvas en contacto con el flujo de alta
velocidad, alcanzando valores entre 150-300 Pa, visibles como franjas rojas, mientras que la
otra zona critica se encuentra en la zona media del anillo, cerca del area de las bisagras donde
impacta el chorro acelerado registrando valores entre 120-180 Pa. Estas regiones de alta
intensidad representan una seccion espacial limitada, lo que explica la diferencia significativa
entre los valores promedio ponderados por area y los valores méximos reportados. Esta
visualizacion confirma que los maximos no representan un comportamiento generalizado del
sistema, sino fenomenos altamente localizados, apareciendo como puntos o lineas delgadas
en el campo de visualizacion, mientras que la vasta mayoria de la superficie permanece en el

rango de 10-50 Pa (tonos azul-verde en esta escala expandida).
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Figura 24. Contornos de esfuerzos cortantes con un rango de 0 a 300 Pa para el caso de 85° de angulo de apertura.

3.2.2.5 Distribucion de Presiones y campos de velocidad
La distribuciéon de contornos de presion para el angulo de apertura de 85° (Figuras 25 y 26)

muestran una distribucion caracteristica de flujo a través de una restriccion geométrica.
Mostrando un valor méximo aproximado de 1135 Pa localizado en la region de entrada y en
las zonas inmediatamente anteriores a las valvas. A medida que el flujo se aproxima al plano
de la vélvula, se observa una disminucion gradual de la presion, con valores en el rango de
600-800 Pa. En el plano valvular, en los orificios central y laterales de la valvula, asi como
en las zonas de separacion de flujo detras de las valvas, la presion cae abruptamente a valores
cercanos a 27-30 Pa (tonos verdes-azules) exhibiendo un comportamiento tipico de
conversion de energia de presion en energia cinética segun el principio de Bernoulli. Las
zonas de mayor presion coinciden espacialmente con las regiones de desaceleracion y
estancamiento relativo del flujo, mientras que las regiones posteriores al paso del chorro
presentan un descenso progresivo de presion asociado a la recuperacion parcial del campo de
velocidades. Los senos de las valvas presentan una ligera coloracion verdosa, representativa
de presiones negativas, relativas a la referencia, en el rango de -250 a -525 Pa, indicativas de

zonas de recirculacion de baja energia.
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Figura 25. Contornos de presion desde las vistas isométrica y lateral para el caso de 85° de angulo de apertura.
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Figura 26. Contornos de presion desde la vista inferior para el caso de 85° de angulo de apertura.

El campo de velocidades mostrados en la Figura 27, presenta una distribucion altamente
heterogénea caracteristica del flujo a través de valvulas bivalvas, evidenciando la formacioén
de un chorro central altamente acelerado entre las valvas abiertas, alcanzando velocidades

maximas del orden de 2.35 m/s. Este chorro presenta una seccion relativamente estrecha en



la region de salida inmediata, seguido de una expansion progresiva hacia la aorta ascendente.
Los chorros laterales, correspondientes a los orificios semicirculares entre las valvas y el
anillo, exhiben velocidades ligeramente menores (1.5-1.8 m/s) y una dispersion mas rapida.
En el plano de corte longitudinal, se observa un perfil de velocidad relativamente uniforme
en las paredes laterales del seno mostrando velocidades en el rango de 0.4-1.0 m/s,
velocidades significativamente menores. Esta configuracion confirma que la reduccion
geométrica del area efectiva de paso constituye el principal mecanismo de aceleracion del

flujo en esta configuracion.

En la vista transversal mostrado en la Figura 28, se aprecia la simetria bilateral con los tres
flujos claramente definidos, la seccion central rectangular flanqueado por dos secciones
laterales semicirculares. En los senos de las valvas, las velocidades son minimas (<0.2 m/s),
con vectores de velocidad que indican movimiento recirculatorio de baja intensidad. La

region posterior a las valvas también exhibe velocidades reducidas.
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Figura 27. Contornos de velocidad desde la vista lateral para el caso de 85° de angulo de apertura.
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Figura 28. Contornos de velocidad desde la vista superior para el caso de 85° de angulo de apertura.

Las lineas de corriente, mostradas en la Figura 29, exhiben un patron de flujo
predominantemente axial en la region central, acompanado de estructuras tipo vortex en los
senos laterales. Estas estructuras recirculantes se originan por la interaccion entre el chorro
central, el angulo de apertura de las valvas y las paredes curvas del seno, generando
trayectorias helicoidales y zonas de reorientacion del flujo. La presencia de estos vortices
confirma la naturaleza tridimensional del campo de velocidades, incluso bajo condiciones de
simulacion estacionaria. En zonas posteriores a la valvula, las lineas de corriente muestran
dos comportamientos distintos, comenzando con un flujo central directo que mantiene su
direccion hasta la salida del dominio, lineas periféricas que exhiben una ligera expansion
radial al entrar en la aorta ascendente y se observan vortices bien definidos en cada uno de
los tres senos de las valvas. Estos vortices aparecen confinados dentro de las cavidades de

los senos, con interaccion limitada con el flujo principal.
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Figura 29. Lineas de corriente de velocidad para el caso de 85° de angulo de apertura.

3.2.3 Resultados hemodinamicos en funcion del Angulo de apertura

Los resultados de las simulaciones para el resto de los tres angulos de apertura se reportan en
las tablas 11 y 12, en estas tablas se evidencia una relacion no lineal entre el area efectiva de
paso y la respuesta hemodindmica del sistema. se puede apreciar que a pesar de haberse
reducido progresivamente la velocidad de entrada para cada caso (0.75 — 0.5 — 0.25 m/s),
los gradientes de presion y los esfuerzos cortantes aumentaron de manera consistente al
disminuir el angulo de apertura, lo que confirma que el efecto geométrico domina sobre las
condiciones cinematicas impuestas. El WSS promedio en el anillo se incrementd
aproximadamente de 25 Pa (65°) a 3949 Pa (45°) y hasta 58—76 Pa (25°), mientras que los
maximos locales mostraron incrementos mas pronunciados, superando los 800 Pa en el

escenario mas restrictivo.



En contraste, la rugosidad superficial dentro del rango evaluado se mantuvo sin mostrar
modificacion o influencia alguna en la respuesta hemodindmica, manteniendo variaciones
menores al 3 %. Asimismo, el modelo de Carreau mostrd una tendencia consistente a predecir
mayores esfuerzos cortantes y gradientes de presion, particularmente en configuraciones de
mayor restriccion geométrica, lo que resalta la importancia de la formulacion reoldgica en
regimenes de alto gradiente de cizalla. El efecto del modelo de viscosidad escala con la
severidad de la restriccion: a 85°, Carreau predice +20% WSS respecto a Power Law; a 65°,
+21%; a 45°, +26%,; y a 25°, +32%. Esta divergencia creciente confirma que la eleccion del
modelo reologico es critica para evaluar configuraciones de alto flujo o de alta restriccion,
mientras que su influencia es moderada en condiciones de apertura amplia. La rugosidad

superficial mantuvo un efecto marginal menor al 3% en todos los angulos evaluados.

Tabla 11. Resultados hemodinamicos: efecto del angulo, rugosidad y modelo reologico (85°y 65°)
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Capitulo 4. Conclusiones

En el presente trabajo se emple6 simulacion computacional mediante Dinamica de Fluidos
Computacional (CFD) como herramienta para analizar el efecto de la modificacion
superficial nanoestructurada de la aleacién de Ti-6Al-4V, obtenida mediante anodizado,
sobre el comportamiento hemodindmico de una valvula cardiaca mecénica bivalva. El
modelo numérico fue validado mediante un estudio de independencia de malla y
comparaciones entre distintas configuraciones, lo que permitid seleccionar una malla
poliédrica con un balance adecuado entre precision y costo computacional, garantizando
estabilidad numérica y consistencia global de la solucion. Los resultados mostraron que,
dentro del rango de rugosidades micrométricas evaluado (0.169—0.778 um), las variaciones
en los principales pardmetros hemodindmicos evaluados, tales como gradiente de presion,
velocidad media de salida y esfuerzos cortantes promedio y maximos en el anillo y la aorta,
fueron inferiores al 3 %. Esto indica que, bajo las condiciones de flujo estacionario
consideradas, la respuesta hemodinamica esta dominada por factores macroscopicos como el
angulo de apertura de las valvas y el modelo reoldgico de la sangre, mas que por variaciones
topograficas superficiales en el rango analizado. En contraste, el modelo de viscosidad
influy6é de manera significativa en la prediccion de los esfuerzos cortantes, particularmente
en las regiones de mayor gradiente de velocidad. El modelo de Carreau predijo valores
superiores de WSS y mayores pérdidas de carga en comparacion con la Ley de Potencia,

evidenciando la sensibilidad del sistema a la formulacion reoldgica empleada.

Asimismo, la reduccion progresiva del angulo de apertura incrementd de forma consistente
los gradientes de presion y los esfuerzos cortantes, confirmando que la geometria efectiva de

apertura constituye el principal determinante del comportamiento hemodinamico global.

De esta manera, y a partir de estos resultados obtenidos, la hipotesis planteada no pudo
confirmarse en términos de una mejora hemodinamica atribuible exclusivamente a la
rugosidad dentro del rango estudiado. No obstante, el estudio demuestra que la simulacion
CFD si constituye una herramienta util y robusta para cuantificar la influencia relativa de
variables geométricas, reoldgicas y superficiales, asi como para identificar los factores
dominantes en la respuesta del sistema. Como trabajo futuro, se recomienda incorporar

simulaciones transitorias bajo condiciones pulsatiles, analisis dindmico explicito del fluido,



modelos multifasicos que represente a la sangre como un fluido no newtoniano bifasico,
descrito como una suspension de globulos rojos en un medio plasmatico y analisis acoplados
de interaccion fluido-estructura (FSI), esto permitiria evaluar de manera mas integral la
interaccion entre el flujo sanguineo y la superficie del material, la respuesta mecanica del
dispositivo a lo largo del ciclo cardiaco, la evolucion temporal del flujo sanguineo, y capturar
fendbmenos que no pueden ser descritos adecuadamente mediante modelos
monofasicos. Ademads, se recomienda ampliar el conjunto de indicadores hemodinamicos
considerados, incorporando métricas asociadas al dafio hematico y a la trombogenicidad.
Asimismo, se recomienda realizar una caracterizacion mas detallada de la superficie del
material mediante técnicas de mayor resolucion, como la microscopia de fuerza atémica
(AFM), con el fin de obtener parametros topograficos mas precisos que permitan una
representacion mas realista de la rugosidad en los modelos numéricos. De igual manera, seria
pertinente explorar de manera sistematica el rango de valores de las variables experimentales
involucradas en el proceso de anodizado, evaluando escenarios mds drasticos, como el
incremento del tiempo de anodizado manteniendo constante el voltaje aplicado o bien el
aumento del voltaje (manteniéndolo constante durante el proceso) conservando los tiempos
de anodizado previamente establecidos. Estas variaciones permitirian analizar su efecto
directo sobre el espesor de la pelicula formada y el didmetro de los nanotubos, parametros

que influyen directamente en la morfologia y topografia de la superficie del material.
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