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Cuvant Tnainte

Teza de doctorat cu titlul ,Studii de optimizare a interactiunii mecanice
dintre stent si vasele coronariene” a fost elaboratda pe parcursul activitatii mele in
cadrul Departamentului de Mecanica si Rezistenta Materialelor a Universitatii
,Politehnica” din Timisoara, sub indrumarea domnului Prof. Univ. Dr. Ing. Nicolae
Faur.

Lucrarea trateaza problematica interactiunii mecanice dintre implanturile de
tip stent si arterele coronariene stenozate. O atentie deosebita este acordata
aliajului Ni-Ti cunoscut sub denumirea comerciala NITINOL, un material cu
proprietati deosebite, dintre care se remarca memoria formei, superelasticitate,
rezistenta ridicata la coroziune, biocompatibilitate excelenta si carateristici mecanice
foarte bune.

Abordarea unei tematici aflata la confluenta ingineriei mecanice cu ingineria
materialelor, ingineria medicalda si medicina a necesitat, in primul rand, un studiu
bibliografic deosebit de consistent. Ca urmare, lucrarea contine notiuni generale
privind angioplastia si biocompatibilitatea materialelor, focusate intr-o analiza critca
a tipurilor de stent si a materialelor utilizate la fabricarea acestora.

Studiul numeric al interactiunii dintre stent si vasele coronariene a condus la
obtinerea unor concluzii pertinente privind lungimea optima a stentului in raport cu
portiunea arteriala stenozata, un aspect deosebit de important in selectarea
implantului in vederea interventiei.

De asemenea, sunt prezentate doua modele numerice de stent cu geometrie
simplificatda, destinate analizei numerice a procedeului de plasare a stentului sau
chiar a interactiunii stent-vas coronarian, in conditiile alocarii unor resurse de calcul
semnificativ diminuate.

Durabilitatea stenturilor constituie o problema importantd in ceea ce
priveste reusita pe termen lung a interventiei chirurgicale. Pornind de la
determinarea experimentald a curbei de oboseala a unei marci de nitinol, lucrarea
prezinta un studiu numeric al durabilitatii unui stent autoexpandabil din comert.

Multumirile se adreseaza in special domnului Prof. Univ. Dr. Ing. Nicolae
Faur, care pe parcursul studiilor doctorale a avut grija sa nu ma abat de la tematica
propusa si mi-a asigurat conditii optime pentru desfasurarea activitatii de cercetare
la Departamentul de Mecanica si Rezistenta Materialelor. De asemenea, as dori sa
multumesc domnului As. dr. ing. Cristian Nes pentru instruirea temeinica in
utilizarea programelor ANSYS si ABAQUS, precum si tuturor celor care mi-au fost
alaturi, m-au sustinut si m-au ajutat in tot acest rastimp. Nu in ultimul réand, vreau
sa-i multumesc sotului meu Victor, fara sprijinul caruia nu as fi putut duce la bun
sfarsit aceasta sarcina deosebit de dificila.

An dieser Stelle moéchte ich mich besonders bei Dr. Eberhard Wildermuth,
Leitung des Geschéftsbereichs Fahrzeugteile und René Rosler, Leitung
Produktentwicklung Fahrzeugteile der WITZENMANN GmbH bedanken, die mich
wahrend meiner Doktorarbeit umfangreich unterstitzt haben.

Ebenso bedanke ich mich fir die Unterstitzung der Unternehmen Admedes
Schuessler und Euroflex GmbH.

Timisoara, Martie 2013 Angelica Enkelhardt
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Cuvinte cheie: angioplastie coronariana, stent, biocompatibilitate,
interactiune, autoexpandabil, nitinol, durabilitate

Rezumat,

Teza abordeaza un subiect complex si interdisciplinar, la
interferenta dintre ingineria mecanica, ingineria medicala si
medicind. Se prezinta o sinteza bibliografica privind angioplastia
cu plasare de stent si materialele biocompatibile utilizate in
stentare, accentul punandu-se pe aliajul Ni-Ti cu memoria formei.
Sunt prezentate trei modele proprii in care se analizeaza
lungimea optima a stentului in raport cu zona stenozata si doua
modele numerice de calcul cu geometrie simplificata, destinate
simularii interactiunii dintre stent si vasul coronarian. Un capitol
este dedicat determinarii experimentale a rezistentei la oboseala
multiaxiald a nitinolului. Sunt realizate o serie de analize chimice,
cristalografice precum si incercari statice de tractiune, in scopul
certificarii materialului. Rezultatele ncercdrilor de rezistenta la
obosealda se finscriu in domeniul prezentat in literaturda. De
asemenea, este realizata o analizd numerica a durabilitatii unui
stent autoexpandabil din nitinol.
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1. IMPORTANTA SI ACTUALITATEA TEMEI DE
CERCETARE

In urmd cu mai mult de 20 de ani, la primele realizéri in domeniul
cardiologiei interventionale cand medicii au practicat primele angioplastii si s-au
montat primele stenturi coronariene, putini si-ar fi imaginat ca intr-o buna zi
arterele coronare mult stenozate vor putea fi tinute deschise cu ajutorul unor tuburi
metalice si nicicum nu s-a putut imagina modul in care suportul metalic ar putea fi
indepdrtat dupa ,vindecarea” arterei coronare respective.

In primele zile a angioplastiei coronariene transluminale percutanate (PTCA)
fiecare procedura de implantare de stent avea o durata de cel putin 4-5 ore si circa
unul din 20 de pacienti a suferit un infarct miocardic acut in laboratorul de
cateterizare, cardiologul interventionist neputand face altceva decéat sa apeleze de
urgenta la chirurgii cardiovasculari.

Introducerea ghidurilor de indrumare in PTCA a dus la usurarea practicarii
metodei si la scurtarea duratei interventiei. Stenturile de metal si noua medicatie
anticoagulantd au redus incidenta ocluziilor arteriale acute din timpul procedurii.
Dar, pe de alta parte stenturile s-au dovedit a fi in mare parte expuse la obturare
prin tesut cicatriceal dupa cateva luni de la implantare, o complicatie denumita
reocluzie sau restenoza.

Stenturile cu eliberare de medicamente, introduse cu doar cativa ani in
urma, au redus cu mult rata acestor restenoze, devenind foarte repede un sprijin de
nadejde a terapiei interventionale. Utilizarea lor in tratamentul unor segmente largi
ale circulatiei coronariene, in schimb, au dus la aparitia unor noi provocari pentru
specialistii iTn domeniu.

O artera care contine un implant din material metalic reprezinta o problema
importanta atunci cand bolnavul are nevoie de o interventie de by-pass arterial.
Totodata, un implant metalic face imposibila efectuarea anumitor proceduri
imagistice neinvazive dar puternice, ca de exemplu rezonanta magnetica nucleara
(RMN).

Stentul a fost utilizat din ce in ce mai pregnant in ultimele decenii pentru
tratamentul ne-agresiv al stenozei arterei coronariene. Odata ce stentul in forma de
tub este pozitionat corect in artera coronariand, un cateter umflat este utilizat
pentru a dilata stentul, care ulterior va mentine dilatarea vasului sangvin prin
intermediul abilitatii sale de a sustine tensiunea in directia radiald. In completarea
beneficiilor evidente ale rigiditatii radiale ridicate pentru dilatarea continua a vasului,
este necesar si un grad ridicat de flexibilitate longitudinalda a stentului pentru
receptia facila prin vasculatura leziunii stenotice.

Datorita asocierii dintre rigiditatea radiala scazuta si restenoza din interiorul
stentului, rigiditatea radiald a structurilor de tip stent a fost amplu analizata atéat
experimental, cat si prin Metoda Elementelor Finite (FEM). Cu toate acestea, au fost
comparativ mai putine studii dedicate flexibilitatii stentului. Cu aparitia stenturilor
radioactive si a celor cu eliberare de medicamente, superioare stenturilor
traditionale in ceea ce priveste prevenirea restenozei, imbunatatirea flexibilitatii
acestor implanturi reprezinta unul dintre cele mai importante subiecte.
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8 Importanta si actualitatea temei de cercetare - 1

Metoda elementelor finite (FEM) a fost vast utilizata pentru investigarea
mecanicii stentului. Cu toate acestea, utilizarea FEM pentru investigarea modului de
deformare a unui stent supus flexiunii sau pentru intuirea rigiditatii la flexiune
necesita simularea unui model tri-dimensional complex, cu un numar mare de
noduri si elemente si este solicitant din punct de vedere tehnic.

Aceasta lucrare propune o abordare complexa a interactiunii mecanice dintre
stent gi artera coronariana, pornind de la particularitatile procedurale ale
angioplastiei. In continuare, se face o trecere in revista succinta a principalelor
categorii de materiale care se utilizeaza la fabricarea stenturilor, punandu-se
accentul pe biocompatibilitatea acestora, in stransa legaturd cu proprietatile
mecanice si elastice. Se remarca in special nitinolul, material predilect in fabricarea
stenturilor autoexpandabile, care propune caracteristici mecanice si elastice
excelente, combinate cu proprietatea de memorie a formei si o biocompatibilitate
foarte buna.

Solutiile constructive abordate fin costructia stenturilor, precum si
tehnologiile de fabricatie utilizate sunt, de asemenea, discutate, punctdndu-se
principalele avantaje si neajunsuri.

Pe langa acest studiu bibliografic deosebit de cuprinzator, lucrarea de fata
propune un studiu numeric privind lungimea optima a stentului, comparativ cu
tronsonul arterial stenozat. De asemenea, sunt prezentate doua modele numerice
de calcul simplificate ale unui stent autoexpandabil de pe piata. Aceste modele sunt
destinate simularii procesului de plasare a implantului, avand o rigidate radiala si
flexibilitate comparabile cu modelul real.

Studiul durabilitatii stenturilor constituie o etapda necesara si deosebit de
importanta in cadrul procesului de proiectare a implantului. Si in acest caz,
abordarea numerica a subiectului este mult mai ieftina si oferd posibilitatea ajustarii
modelului fizic cu mare usurintd. Si aceasta tematica este atinsa in lucrarea de fata.
Astfel, este realizata o analiza a durabilitatii unui model numeric al unui stent
comercial, realizat din nitinol. In prealabil, este determinata curba o - N (tensiune -
numar de cicluri) a nitinolului, iar datele obtinute sunt utilizate pentru a confirma
durabilitatea excelenta a stentului in cazul solicitarilor normale din punct de vedere
biologic.
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2. STADIUL ACTUAL AL CERCETARILOR PRIVIND
STUDIUL INTERACTIUNII DINTRE STENTURI SI
VASELE CORONARIENE

2.1. Consideratii privind angioplastia

Angioplastia coronariana este o procedura de cardiologie interventionala
folosita pentru tratamentul bolii cardiace ischemice. La descoperirea ei in 1977,
procedura a fost denumita angioplastie coronariana transluminala percutanata
(PTCA, percutaneous transluminal coronary angioplasty), insa actualmente se
prefera termenul de interventie coronariana percutanata (PCI, percutaneous
coronary intervention).

Angioplastia coronariana se efectueaza imediat sau la un interval de timp de
coronarografie, dupa constatarea unor stenoze (ingustari) coronariene care nu mai
permit trecerea unei cantitati suficiente de sange in aval.

Angioplastia reprezinta o tehnica terapeutica prin care se largeste lumenul
unui vas sangvin obturat partial sau total ca urmare a arterosclerozei (Fig. 2.1).

R

Fig. 2.1. Angioplastia coronariana [www.medicina-interventionala.ro]

BUPT



10 Stadiul actual al cercetarilor privind interactiunea dintre stent si artere - 2

Angioplastia este principala metoda terapeutica aplicata stenozelor arterelor
proximale, de mari dimensiuni, in special in situatia in care zona afectatd este
extinsa. Angioplastia coronariana este indicata pentru urmatoarele diagnostice:

- stenoze coronariene critice (>70%);

- stenoza unor artere care alimenteaza cu sange un volum extins de
miocard;

- angina pectorala refractara la tratament maximal;

- leziuni aterosclerotice ale grafturilor venoase dupa bypass coronarian;

- infarct miocardic acut.

Comparativ cu tratamentele chirurgicale aplicate arterelor sclerozate,
angioplastia prezinta avantajul perioadei de refacere mult mai scurtd, in conditiile in
care contraindicatiile in ceea ce priveste ambele tipuri de interventii sunt relativ
reduse. De asemenea, angioplastia necesitd doar administrarea unui calmant si
aplicarea unei anestezii locale pacientului.

2.1.1. Angioplastia percutanata cu balon

Ca si procedura interventionalda, angioplastia constd in introducerea unui
cateter in artera afectata (Fig. 2.2, 2.3).

Arterd coronariana
stenozata

Fig. 2.3. Pozitionarea cateterului in zona afectata [www.medmovie.com]
a) Intruducerea firului de ghidare din Nitinol
b) Introducerea cateterului
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2.1. Consideratii privind angioplastia 11

La capatul endovascular, cateterul prezinta un balon de mici dimensiuni,
care se umfla cu presiuni de 75 pana la 500 de ori mai mari decat presiunea
arterialda normald, realizédndu-se astfel distrugerea obstacolului din vasul de sénge
(Fig. 2.4.a, b). Dupa dezobturarea si reluarea vascularizatiei segmentului arterial,
balonasul se dezumfld, iar cateterul este retras din vasul de sange (Fig. 2.5).
Aceasta procedura poarta denumirea de angioplastie percutanata cu balon.

vasul de sdnge infundat

Arterd coronariand stenozata

Fig. 2.4. a) Dezobturarea arterei prin umflarea balonului [www.medmovie.com]

Redeschiderea venei

Balonul
urnflat

Fig. 2.4. b) Dezobturarea arterei prin umflarea balonului [www.medmovie.com]
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12 Stadiul actual al cercetarilor privind interactiunea dintre stent si artere - 2

Retragerea
balonului

Fig. 2.5. Finalizarea procedurii prin dezumflarea balonului [www.medmovie.com]

Desi prezintd o utilitate terapeutica incontestabila, angioplastia percutanata
cu balon nu ofera solutii permanente, obstructia putand sa reapara oricand si la
orice nivel.

Existd doua tipuri principale de catetere cu balon:

1. Cateterul cu sarma de ghidare inclusa consta dintr-un port pentru firul de
ghidaj si un port de umflare dezumflare la extremitatea proximala, care sunt
conectate la un balon de inalta presiune, la capatul distal, printr-un lumen dual sau
prin tuburi coaxiale. In cazul cateterelor coaxiale, sérma de ghidare este trecut prin
tubulatura interioara mai micd, in timp ce lichidul de presurizare trece printre
tubulaturile interioara si exterioara [Lally, 2006].

2. Cateterul pentru schimbare rapida constd, in general, dintr-un tub lung
din otel inoxidabil (numit hipotub) si un tub scurt, flexibil, din polimer, la capatului
distal, la care este atasat balonul. Portul de iesire al sarmei de ghidare (portul
pentru schimbare rapidd) este situat de-a lungul tubului distal, facilitand
introducerea si scoaterea cateterului. Portul de umflare-dezumflare este situat in
extremitatea proximala al cateterului [Lally, 2006].

Cateterele sunt proiectate pentru a fi rezistente la incovoiere, flexibile dar
inca rigide pentru a permite umflarea si dezumflarea rapida. Trebuie sd aiba
rezistenta ridicatd la tractiune, precum si o tenacitate la rupere superioara [Lally,
2006].

Baloane de angioplastie trebuie sa reziste presiunilor mai mari de 15 bar, in
scopul de a dilata stenozele dure si puternic calcifiate; cu toate acestea, ele trebuie
sa aiba o grosime de perete foarte scazuta, in scopul minimizarii profilul cateterului.

Baloanele de angioplastie sunt, in general, fabricate prin extrudarea unui
tub la o geometrie specifica. Ulterior, balonul este format prin umflarea semifabricatului
extrudat intr-un tub incalzit din sticld, in conditii atent controlate, obtinandu-se
geometria necesara (Tabelul 2.1) [Saab, 2000; Sauerteig 1998].
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2.1. Consideratii privind angioplastia
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Tabelul 2.1. Tipuri de forme ale baloanelor pentru angioplastie [Saab, 2000]

Balon conic

Balon patrat

&

Balon sferic

Balon conic / patrat

!

Balon lung conic / patrat

-

Balon lung conic / sferic

Balon lung sferic

:

Balon conic ,redus®

_H_

Balon ,dogbone®

_M_._
Roa 4

Balon ,in trepte”

g -

Balon decalat

l,a:\\

Balon conic / decalat

. o e ——

Procesul de extrudare, temperatura de formare, presiunea si durata formarii
pot afecta proprietatile baloanelor [Sauerteig 1998]. Baloanele moderne utilizate in
cateterele pentru angioplastie sunt fabricate din polietilena tereftalata (PET) sau
nylon [Saab, 2000].

Baloane din PET sunt, in general, mai rezistente si au o complianta scazuta
comparativ cu baloane din nylon. Pe de alta parte, baloane nylon sunt, in general,
mai moi si, prin urmare, mai usor de repliat dupa dezumflare, ceea ce le perimite sa
se retraga mai usor in cateterul de ghidare sau invelisul arterial.

2.1.2. Angioplastia percutanata cu montarea concomitenta a
unui stent (Stentarea)

O tehnica interventionald comuna pentru imbunatatirea fluxului sanguin
local prin arterele stenozante implica implantarea unei structuri metalice tip retea.
Aceste dispozitive, cunoscute sub numele de stent-uri, au dat rezultate excelente in
cazul vaselor neramificate, in mod deosebit de cand au fost introduse stent-urile
dilatatoare cu medicatie.

Angioplastia coronariand cu implantare de stent presupune introducerea
unui cateter printr-o artera periferica (frecvent este folosit abordul femural, dar si
cel radial) pana la nivelul cordului, mai precis pana in arterele coronare, dupa care
se realizeaza procedura de repermeabilizare a vasului (sub control fluoroscopic): se
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umfla balonasul din varful sondei in dreptul stenozei, realizand astfel o comprimare
a placilor de aterom la peretele vascular (Fig. 2.6), dupa care se introduce un stent
expandabil (Fig. 2.7, 2.8) <care mentine deschis lumenul coronarian

[http://mymed.ro].

Arterd coronariana stenozata

Stentare

Fig. 2.7. Introducerea stentului in zona afectata de stenoza [www.medmovie.com]
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Retragerea
balonului

Fig. 2.8. Introducerea stentului in zona afectata de stenoza [www.medmovie.com]

Tehnica implantarii de stenturi si indicatiile implantarii sunt simple din punct
de vedere didactic: se avanseaza cu stentul premontat pe balon dupd dilatatia
initiala si se umfla balonul la presiuni de 10-16 atm in plind leziune, timp de 30
secunde, timp in care trebuie sa disparda incizura data de stenoza. Alegerea
diametrului stentului (balonului) se face in functie de cel al vasului, acceptandu-se o
supraestimare de 0,5 mm pentru stenturile expandate cu ajutorul balonului,
respectiv 1-2 mm pentru stenturile autoexpandabile.

Expandarea corectd a stentului poate fi intuitd de presiunea mare folosita
(>12atm), aldturi de aspectul angiografic in incidente multiple (lipsa stenozei
reziduale, a disectiei si aspectul omogen al substantei de contrast), dar certitudinea
este data de imaginea ultrasonica intra vasculara.

Stentarea coronariand, carotidiana si in general in vase de calibru mai redus
necesitd asocierea de antiagregante.

Stentarea poate fi de tip ,bail-out” adicd neplanuita si de urgenta, pentru o
complicatie majord, sau electivd cu predilatatie (pldnuitd) precum si electiva fara
predilatatie (direct stenting, stentare directd).

Stentarea directa este mai des folosita in sindroamele coronariene acute sau
alte situatii in care se banuieste ca leziunea este ,moale”, adica cedeaza usor si la
presiuni relativ mici (posibil si in leziuni carotidiene). Avantajul stentarii directe este
scurtarea timpului de iradiere, scdderea riscului emboligen si a cantitdtii de
substanta de contrast folosita [www.mdd.ro].

Unul din marile avantaje ale stentarii este posibilitatea abordarii unor leziuni
complexe care, altfel, ar avea o ratd de complicatii foarte mare: leziuni trombotice,
leziuni ostiale, ocluzii vechi, leziuni excentrice. Leziunile ostiale si ocluziile cronice au
tendinta revenirii elastice dupd dilatare, leziunile trombotice au tendinta de
embolizare, toate aceste aspecte sunt prevenite prin plasarea stentului. Leziunile
excentrice si cele cudate sunt predispuse la disectie si pot beneficia si ele de stenturi
(pentru leziunile cudate se impun stenturile flexibile).
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2.1.3. Dezavantajele si complicatiile angioplastiei

Principalul dezavantaj al angioplastiei este reprezentat de riscul ridicat al
reaparitiei stenozei (Fig. 2.9) dupa 4-6 Iluni de la efectuarea interventiei
(,restenozare tardiva a arterei”). Astfel, conform [www.angiomed.ro], frecventa
restenozarii tardive la pacientii tratati prin angioplastie percutanatd cu balon este
intre 30% si 45%, iar la pacientii la care s-a efectuat un implant de stent, frecventa
restenozarii scade la 15%-20%. In cazul stenturilor impregnate cu substante
farmacodinamice care se opun aparitiei celulelor de reparare (drug-eluding stents),
frecventa aparitiei restenozarii tardive scade pana aproape de zero. De cele mai
multe ori, Tnsa, restenozarea tardivd a arterei poate fi tratatd prin repetarea
procedurii de angioplastie.

Alte tehnicil de tratare a restenozei sunt:

- utilizarea laserului, a unui rotoblator (freza pivotanta de mare
viteza);
- amplasarea unui stent.

Restenoza

Revenirea
stenozel

Fig. 2.9. Segment arterial stentat, restenozat [www.medmovie.com]

Printre complicatiile care apar cel mai frecvent, se regasesc urmatoarele
[www.marmur.com]:

- Complicafii legate de accesul vascular

Interventia coronariand percutana presupune cateterizarea unei artere
periferice, cel mai des utilizatd fiind artera femurald. Abordul transbrahial a fost
abandonat datoritd riscului de pierdere a membrului superior in caz de complicatii
ischemice. Pe de alta parte, abordul radial a crescut in popularitate in ultimii ani,
fiind considerat a avea un risc mai mic de complicatii si a oferi un confort mai bun
pacientului. Complicatiile legate de accesul vascular apar cu o frecventa de 2-6% si
constau in hematom, pseudoanevrism, fistuld arterio-venoasa, ischemie de membru
inferior, infectie locala (favorizata de utilizarea dispozitivelor de inchidere
percutand), hemoragie retroperitoneala.

- Nefropatia la substanta de contrast
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- Trombocitopenie indusd medicamentos

Trombocitopenia poate apdrea ca reactie adversa la administrarea de
heparina sau inhibitori de glicoproteind IIb/IIla. Frecventa aparitiei acestei
complicatii este de 0.5-5% la heparina nefractionata si sub 1% la abciximab,
tirofiban sau eptifibatide.

- Tromboza de stent

Tromboza de stent poate aparea acut (periprocedural), subacut (in primele
30 zile) sau tardiv (dupa30 zile), duce la ocluzie coronariana totala si se manifesta
ca sindrom coronarian acut. Ea poate surveni ca urmare a malapozitiei sau
expandarii inadecvate a stentului sau ca urmare a intreruperii terapiei antiplachetare
(non-complianta a pacientului sau necesitatea unei interventii chirurgicale non-
cardiace).

In cazul angioplastiei cu balon, riscul de tromboza acuta este de 5-10%, cel
de stenoza subacuta de 5% iar cel de restenoza tardiva de 30-45%. Folosirea
stenturilor aproape a eliminat riscul de tromboza sau restenoza acuta/subacuta (sub
1%) si a redus riscul de restenoza tardiva - la 20-30% pentru stenturile metalice si
la 5-10% pentru stenturile farmacologic active (care insda au o rata de tromboza
tardiva de 0.6%/an pentru primii 3 ani).

- S4ngerarea post-PCI

Pacientii care sufera o angioplastie cu stent si care primesc anticoagulant si
antiplachetare au un risc crescut de sangerare dupa interventie. Sunt relativ dese
situatiile in care bolnavul cardiac ajunge la gastroenterologie pentru manifestari
hemoragice, pe fondul hipocoagulabilitatii si hipoagregabilitatii.

- Prolapsul placii de aterom

Dupa angioplastie, stenturile mentin patenta arterei prin comprimarea placii
de aterom la peretele vascular. Raportul intre suprafata retelei metalice a stentului si
cea a peretelui arterial este insa mic (circa 0.15), ceea ce face posibil ca placile de
aterom excentrice, bogate in lipide si cu miez necrotic sa poata prolaba in lumen,
printre "ochiurile” din reteaua metalica a stentului. Prolapsul placii poate evolua
catre restenoza sau chiar tromboza cu sindrom coronarian acut daca apare fisura
sau ruptura. Diagnosticul se pune prin coronarografie sau prin ecografie
intravasculara. Tratamentul consta in aterectomie sau restentare. O prezentare de
caz cu prolaps sever al placii de aterom la nivelul stentului poate fi citita in BMJ.

- Efectul de acordeon (concertina effect)

Au fost raportate in cazuri rare compresia stentului in axul sau longitudinal,
complicatie care este pusa pe seama exagerarilor privind caracteristicile tehnice ale
noilor stenturi, in dorinta de a fi cat mai flexibile si cat mai usor de montat (via heart
Wire).

- Deplasarea stentului

Deplasarea stentului poate aparea in conditiile unei expandari incomplete a
stentului sau a implantarii stentului contra o placd de aterom trombozata (dupa
angioplastie, odata cu tratamentulanticoagulant si antiagregant trombul se poate
dizolva, Iasénd un spatiu liber intre stent si placa de aterom comprimata la perete).

- Perforarea s disectia de coronara
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Disectia de coronara poate aparea in urma manipularii energice a arterei in
timpul angioplastiei si se evidentiaza angiografic ca un defect de umplere
intraluminal, care se extinde mai mult decat lungimea placii de aterom. Perforarea
in cavitatea pericardica poate constitui o complicatie cu potential fatal.

- Alte complicafii coronariene

Alte complicatii sunt tromboza si spasmul coronarian (frecventa lor fiind
redusa in cazul angioplastiei cu stent fata de angioplastia cu balon, 1-2% fata de
5%), fenomenul no-reflow, embolia gazoasa, embolizarea distala de material
ateromatos [www.marmur.com].

2.2, Stadiul actual al cercetarilor privind
biocompatibilitatea materialelor

2.2.1. Notiuni generale privind biocompatibilitatea
materialelor

Biocompatibilitatea si biosiguranta sunt caracteristici care trebuie luate in
consideratie Tn aplicatiile clinice ale unui biomaterial. Biocompatibilitatea - este
corelatd cu aparitia unui raspuns imun slab al organismului la contactul cu un
anumit biomaterial. Conform Iui [Williams, 1999], biocompatibilitatea este
,Capacitatea unui material de a elabora un raspuns adecvat in gazda in cazul unei
aplicatii  specifice”. Enciclopedia Dorland’s Medical Dictionary defineste
biocompatibilitatea ca fiind ,calitatea unui material de a nu induce efecte toxice si de
a nu aduce prejudicii asupra sistemelor biologice”.

Aceste definitii reflecta evolutia cunoasterii privind modul in care
biomaterialele interactioneaza cu organismul uman si eventual modul in care aceste
interactii determina succesul clinic al unui dispozitiv medical (stimulator cardiac,
inlocuitor de sold sau stent). Dar orice dispozitiv medical este compus din mai multe
materiale si atunci se pune problema atat a biocompatibilitatii fiecarui material in
parte, cat si a dispozitivului format din ele. Termenul de biocompatibilitate a fost
mentionat pentru prima dati in 1970 de catre R.]J. Hegyeli in cadrul unei comunicari
la American Chemical Society Annual Meeting si de C.A. Homsy si colab. intr-un
articol publicat in J. Macromol.Sci.Chem. (A4, 3, 615, 1970). De atunci, s-a
inregistrat o explozie de studii privind atat elaborarea de noi biomateriale (s-a
dezvoltat stiinta materialelor) cat si aprofundarea investigatiilor privind interactiunile
biomaterial-organism uman. [Williams, 2008] a reevaluat stadiul cunoasterii curente
in acest domeniu si a definit biocompatibilitatea ca fiind ,capacitatea unui
biomaterial de a indeplini o functie particulara pentru a fi utilizat intr-o aplicatie
medicala fara a dezvolta efecte nedorite locale sau sistemice la pacient, dar care
genereaza cele mai adecvate raspunsuri celulare sau tisulare ce asigura succesul
clinic al unui dispozitiv medical”.

Deoarece homeostazia raspunsului imun si mecanismele de reparare ale
organismului sunt procese deosebit de complexe - aprecierea biocompatibilitatii unui
material ar trebui sa se realizeze prin studii extrem de laborioase care sa presupuna
investigatii pe animale inainte de tentativele clinice — strict monitorizate. Presiunile
create de companiile producatoare in vederea lansarii pe piatd a unui dispozitiv
medical au condus la realizarea unei baterii de teste in vitro, prezentate prin ISO
10993 (sau alte standarde similare) pentru validarea biocompatibilitatii. Totusi,
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aceste teste in vitro constituie numai prima etapa in cadrul unui proces complex de
validare, fiind urmat de testele pe animale si in final de tentative clinice care pot
stabili daca unele materiale sunt biocompatibile pentru a fi incluse in constitutia
unor implanturi sau dispozitive de eliberare a medicamentelor.

Materialele care nu sunt biocompatibile pot produce foarte multe complicatii
in organism. Proprietatile fizice si chimice pot provoca inflamatii cronice prelungite,
ducénd la deteriorarea celulelor locale. Miscarea intre tesut si implant duce la
perturbarea celulelor din orice punct de contact. Coroziunea metalelor poate crea
ioni metalici Tn solutii toxice. In cele din urma, elementele chimice continute de
material in sine ar putea fi, de asemenea, citotoxice, inducand moartea celulelor
[Issel, 2004].

Materialele biocompatibile sunt utilizate pentru realizarea implanturilor cu
rolul de a inlocui, fixa, sustine sau imbunatati performantele unor parti afectate din
organismul gazdd sau pentru realizarea unor dispozitive care prin contactul cu
organismul viu sa nu aiba efecte secundare negative.

Alegerea materialului pentru realizarea implantului depinde de mai multi
factori, cum ar fi: functionalitatea implantului, tipul de interactiune cu organismul
gazda si durata de implantare (biocompatibilitate pe termen scurt, biocompatibilitate
pe termen lung) [Batalu, 2007].

Se considera ca acest domeniu reprezinta 2+3% din cheltuielile totale pentru
sanatate din tarile dezvoltate. in prezent tipurile de materiale sunt dintre cele mai
diverse: materiale metalice (titan si aliaje de titan, aliaje din sistemul cobalt-crom,
unele oteluri inoxidabile, tantal), materiale ceramice (alumina, zirconia,
hidroxiapatita, carbonat de calciu), materiale plastice (polietilend, polipropilena,
polimetilmetacrilat, poliuretan), materiale compozite (carbon-carbon, ceramica-
carbon, polimer-carbon), materiale sintetizate pe cale naturala sub forma unor
diverse structuri (coral, sidef, colagen bovin) [Sedel, 2000].

Corpul uman este un mediu de mare complexitate, foarte agresiv, astfel
incat este dificil a identifica un material care sa detina toate caracteristicile necesare
pentru a putea fi utilizat la fabricarea unor componente artificiale care sa aiba
succes deplin in aplicatii medicale [Chelariu, 2006].

Asa cum se stie in urma cu aproximativ 40 de ani, in asistenta medicala sa
trecut de la indepartarea tesuturilor afectare la inlocuirea acestora. Acest lucru sa
realiza prin doua metode: transplantare de organe sau tesuturii vii, nervii
implantarea de piese, dispozitive, sisteme fabricate din materiale artificiale sau
naturale [Chelariu, 2006].

Biomaterialele au fost definite si clasificate in diverse moduri. Pentru unele
dintre aceste materiale, cum ar fi metalele, ceramicele sau alte materiale
asemanatoare, termenul de biomaterial este un termen impropriu intrucat aceste
materiale nu sunt sintetizate pe cale biologica. In aceste cazuri mult mai adecvat ar
fi termenul de material implantabil, insa termenul de biomaterial a intrat in utilizare
curenta in literatura de specialitate si nu numai, asa incat ultima denumire acopera
toate clasele de materiale utilizate in aplicatii medicale. Biomaterialele pot fi
clasificate in raport cu originea lor (naturale sau sintetice), durata de utilizare a
produsului (limitatd sau nelimitatd), tipurile de tesuturi cu care vin in contact
(tesuturi moi, tesuturi dure sau sange) sau aplicatiile lor specifice (ortopedie,
neurochirurgie, chirurgie maxilofaciald, chirurgie cardiovasculara, stomatologie etc.)
[Garcia, 2003].

O posibila definitie a termenului de biomaterial este urmatoarea: prin
biomaterial se intelege orice substanta (alta decat medicamentele) sau combinatie
de substante, de origine naturald sau sintetica, utilizat pentru fabricarea de piese,
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dispozitive sau sisteme artificiale, care au scopul de a inlocui si/sau a prelua total
sau partial functia unui tesut viu, pentru un timp limitat sau nelimitat (indelungat),
sau de a facilita refacerea tesuturilor distruse si care in timpul duratei de exploatare
este n contact cu tesuturile, substantele si fluidele organismului uman [Park, 1992
Forna, 1996].

Aceste produse fabricate artificial dintr-un singur biomaterial sau o
combinatie de biomateriale, in perioada de utilizare, pot fi implantate in intregime in
interiorul organismului, partial implantate, dar cu penetrarea unei suprafete
epiteliale (de exemplu, pielea, cand o parte a produsului implantat este in afara
corpului), plasate in interiorul unei cavitati, dar fara a intersecta o suprafata
epiteliala (proteze dentare, dispozitive intrauterine, lentile de contact) sau plasate
exterior organismului, dar cu acces ia unele tesuturi sau fluide (sisteme
extracorporale, conectate la sistemul cardiovascular) [Chelariu, 2006].

Spre deosebire de dispozitivele extracorporale, celelalte produse artificiale
sunt cunoscute sub denumirea generala de implanturi.

Implantul poate fi considerat avand in vedere urmatoarele aspecte:

- functional;

- structural;

- dimensional;

- material.

Analiza separata a fiecaruia din cele patru aspecte este, totusi, dificild, insa,
se pot face urmatoarele consideratii generale:

- aspectul functional se refera la functia (functiile) pe care implantul
o va prelua, modul de suplinire a acesteia si modificarile functionale care pot
aparea in sistemul ce inglobeaza tesutul substituit sau in intregul organism;

- aspectul structural se refera la caracteristicile structurii
(structurilor) ce pot indeplini functia (functiile) propuse;

- aspectul dimensional se refera la forma si dimensiunile impuse,
astfel incat implantul sa indeplineasca functia ceruta;

- aspectul material se refera la tipul si caracteristicile materialului
sau materialelor ce pot forma structura implantului, in ceea ce priveste
reactia tesutului, respectiv, a organismului ca intreg, determinate de
prezenta acestui corp strain, precum si raspunsul materialului la solicitarile
pe care le suporta in timpul utilizarii [Chelariu, 2006].

Performanta implanturilor este determinata de catre:

- comportarea tesutului si organismului in prezenta implantului;

- comportarea biomaterialelor ce sunt utilizate la fabricarea
componentelor implantului in mediul organismului uman.

Biomaterialele, prin contactul dintre suprafetele implantului si tesuturi,
interactioneaza cu acestea la nivel macro, micro si/sau nano, putand fi initiate
procese biologice, chimice, termice sau fizice [Garcia, 2003].

Existenta interfetei dintre implant si tesut implicd expunerea biomaterialelor
la actiunea fluidelor biologice ale organismului uman. Interactiunile
biomaterial/organism determina declansarea reactiilor biologice specifice
organismului uman, precum si formarea unor compusi de degradare, insa efectele
acestor interactiuni ar trebuie sa nu fie ddunatoare nici pentru organism, nici pentru
implant. Efectele interactiunilor dintre biomaterial si organism limiteaza numarul
materialelor ce pot intra in aceasta categorie.

Aplicatiile curente pentru care sunt folosite biomaterialele au scopul de a
suplini cel mult o functie fiziologica, fie ea mecanica, chimica sau electrica [Park,
1992]. Functiile fiziologice suplinite sunt:
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a) transmiterea sarcinilor si distributia tensiunilor;

b) transmiterea miscarii prin intermediul articulatiilor;

c) controlul circulatiei sanguine;

d) controlul circulatiei altor fluide;

e) generarea si aplicarea de stimuli electrici;

f) transmisia luminii;

g) transmisia sunetului;

h) regenerarea dirijata a tesutului.

Pe langa aceste cerinte functionale mai exista si altele cum ar fi: refacerea infatisarii
exterioare, distribuirea controlata a medicamentelor etc.

Astfel, un material pentru a putea face parte din categoria biomaterialelor
trebuia sa satisfaca doua conditii [Chelariu, 2006]:

- sa asigure preluarea functiei tesutului deteriorat de catre implant;

- sa fie inert chimic in mediul de exploatare, adica in organismul uman.

Acest mod de abordare a problemei a dat rezultate satisfacatoare,
obtindndu-se cateva grupe de materiale de prima generatie.

Probabilitatea realizarii unor implanturi cu utilizari pe termen lung,
multifunctionale, complexe, folosind aceste biomateriale, este scazuta. Pentru
perioade de exploatare mari, indelungate, este mult mai important ca implantul sa
fie acceptat cat mai bine de organism decat sa fie tolerat de catre acesta [Chelariu,
2006].

In acest mod, printr-o interactiune corespunzatoare intre biomaterial si
tesut, ansamblul implant/tesut devine un sistem integrat si stabil pentru perioade
indelungate de timp. Raspunsul organismului, respectiv al tesutului gazda sunt
dependente de proprietatile biomaterialului si de stabilitatea sa chimica.
Susceptibilitatea materialului la degradare si efectele acestei degradari asupra
tesutului, respectiv organismului sunt caracteristici centrale, importante ale
biocompatibilitatii [Williams,1992].

Inlocuirea unui tesut presupune plasarea unui implant in interiorul
organismului printr-o procedura chirurgicala invaziva ce necesitda distrugerea
controlatda a altor tesuturi. Distrugerea tesuturilor si prezenta implantului in
interiorul organismului determina declansarea unei secvente de procese biologice
legate de vindecarea tesuturilor si prezenta unui corp strain in organism. Evolutia in
timp si spatiu a acestor procese determina asa-numitul raspuns al organismului
gazda. Raspunsul organismului gazda cuprinde trei componente, functie de locul de
manifestare [Chelariu, 2006]:

- reactia interfaciala, prezenta la interfata biomaterial/tesut;

- raspunsul local, prezent in imediata vecinatate a materialului;

- efectele sistemice, localizate in zone mult departate de cea a interfetei
biomaterial/tesut, efecte de natura bacteriologica, imunologica, metabolica,
carcinogenica.

Dupa implantare, intre tesutul gazda si implant se formeazd o interfata
artificiala [Chelariu, 2006]. In primele momente ce urmeaza implantarii, tesutul de
la interfatd este invadat de o faza lichida formata, in principal, din sange, astfel
incat are loc adsorbtia proteinelor din aceasta faza pe suprafata implantului, asa-
numita reactie interfacialda, proces determinat de cel putin trei forte motrice
[Williams,1992]:

- existenta unei diferente negative de energie libera la interfata;

- caracterul bivalent polar/nepolar al proteinelor;

- solubilitatea partiala a proteinelor.
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Proteinele cu zone hidrofobe pe suprafata interactioneaza cu suprafete de
acelasi tip ale implantului formand mono-straturi compacte (100 nm grosime).
Pentru aceste straturi desorbtia proteinelor este limitata, viteza procesului fiind
scazuta si determinata de existenta unui schimb intre proteinele adsorbite si cele
nou dizolvate. Cantitatea de proteine adsorbite este mai mare in cazul substraturilor
hidrofobe decat a celor hidrofile, care permit procesul de desorbtie sau schimb ionic
[Chelariu, 2006].

In cazul existentei sangelui la interfata implant/tesut, solutie de tip multi-
proteine, adsorbtia proteinelor pe suprafata implantului este un proces concurential,
care depinde de factori cum ar fi: proprietatile chimice superficiale (sarcina electrica,
caracter hidrofob/hidrofil, grupuri functionale chimic active), stabilitatea structurii
proteinelor, interactiunile dintre proteinele adsorbite, concentratia relativa in solutie
a proteinelor, dimensiunea moleculara. Este posibila si adsorbtia preferentiala sau
selectiva care conduce la imbogatirea stratului adsorbit cu un anumit tip de
proteina. Chimia suprafetei, timpul de adsorbtie si tipul proteinei sunt factori majori
in determinarea compozitiei stratului adsorbit [Chelariu, 2006].

Prezenta proteinelor pe suprafata implantului influenteaza procesele de
degradare a materialului implantului si determina intreaga activitate celulara de la
interfata tesut/implant, fapt de importanta deosebitd in multe aplicatii [Williams,
1992]. Interactiunile dintre celule si materiale determind biocompatibilitatea
acestora prin intermediul stratului superficial de proteine. Adsorbtia proteinelor face
posibila declansarea mecanismelor biologice specifice de interactiune dintre
suprafata implantului si celulele tesuturilor din imediata vecinatate. in acest fel
proteinele existente la interfata implant/tesut pot stimula un raspuns local adecvat,
favorizand refacerea continuitatii tesutului, integrarea sau izolarea implantului.

Procedura de implantare implica distrugerea locala a tesutului gazda prin
interventia chirurgicald necesara introducerii implantului, distrugere ce provoaca
asa-numitul "proces de vindecare a ranii" (wound healing process) [Williams, 1992,
Chelariu, 2006], care cuprinde trei etape biologice:

1. inflamatia;

2. refacerea;

3. remodelarea.

Procesul normal de vindecare (in absenta implantului) cuprinde, in ordine
cronologica, faza acuta a inflamatiei, urmata de cea de refacere, initiata chiar din
perioada anterioara, finalizata prin formarea unui tesut conjuctiv fibros cicatrizat.
Acest tesut reface continuitatea tesutului distrus si este considerat ca fiind
manifestarea raspunsului local al tesutului, parte a raspunsului global al
organismului [Park, 1992, Williams, 1992].

Dacd zona afectata a tesutului este extinsa sau existd factori iritanti in acea
zona, se produce o importanta distrugere a tesutului prin mecanisme specifice.In
plus, daca inflamatia persista pentru o durata mai mare de cateva zile (3+5), fara
initierea perioadei de refacere, are loc transformarea acesteia din forma acuta in cea
cronica [Park,1992].

Implantul, intrucadt nu poate fi indepartat din zona distrusa a tesutului,
constituie un factor permanent de iritare, influentand procesul normal de vindecare
[Park, 1992, Williams,1992].

Prezenta implantului determina declansarea reactiei specifice cunoscuta sub
denumirea "reactia organismului viu la corpul strdin". Daca materialul din care este
fabricat implantul nu este toxic pentru organism si nu se degradeaza in mediul
biologic al tesutului, se poate considera ca procesul normal de vindecare nu va fi
afectat, insa este posibil sa aiba o perioadd@ mai mare.
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Manifestarea raspunsului local, in conditile prezentate anterior, va fi o
capsula fibroasa, subtire, ce izoleaza implantul. Aceasta capsuld fibroasa se
considera ca fiind raspunsul clasic minim determinat de prezenta unui implant
fabricat din biomateriale inerte sau biotolerate [Williams, 1992]. Ideal, in cazul
utilizarii biomaterialelor inerte capsula fibroasa ar trebui sa fie inexistenta.

Daca materialul este supus oricarui proces de degradare (chimic,
electrochimie, mecanic), produsii rezultati pot fi eliberati n tesutul gazda,
influentand activitatea celulara si extracelulara [Williams, 1992, Chelariu, 2006].

Aceste modificari ale procesului normal de vindecare contribuie la o reactie
mai extinsa a tesutului, prelungind si intensificand atat inflamatia cat si refacerea,
raspunsul local avand drept rezultat o capsula fibroasa cu o grosime mai mare sau,
in unele cazuri, formarea unui tesut granular [Williams, 1992].

In cazuri extreme, cand vitezele proceselor de degradare sunt ridicate sau
produsii eliberati sunt biologic activi sau toxici, raspunsul local poate determina
moartea locala a tesutului, producand o zona de tesut necrozat [Williams, 1992].

Reactia globald a unui organism viu la un implant fabricat dintr-un
biomaterial este guvernata de un numar de factori ce determind daca implantul este
acceptat si isi poate indeplini pe deplin functia sau nu. Se poate spune ca
biocompatibilitatea este o proprietate a sistemului ce implica aspecte fizice, chimice,
biologice, medicale si de forma geometrica, asa cum se poate observa in Fig. 2.10.
[Chelariu, 2006].

Fig. 2.10. Parametrii de sistem ce determina biocompatibilitatea [Chelariu, 2006]

Dupa parcurgerea perioadei de refacere, in care este restabilitd continuitatea
tesutului, se initiazd procesul de remodelare ca urmare a capacitatii structurilor
biologice de a se forma ca raspuns la functia indeplinitd, avand o maxima eficienta
functionald cu un minim de resurse [Chelariu, 2006].

Existenta implantului in zona tesutului supusa remodelarii, avand in vedere
rolul acestuia de a suplini o functie fiziologica, influenteaza acest proces biologic,
rezultdnd un tesut cu o structura modificata [Park, 1992].

Modul de distribuire a produsilor de degradare a materialului unui implant
are o deosebitd importantd pentru organism, considerat ca sistem, intrucat
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transportul si acumularea acestora in alte tesuturi si organe provoaca asa-numitele
efecte sistemice [Park, 1992, Williams, 1992].

Din cele prezentate se poate considera ca raspunsul global este rezultatul
interactiunilor ce exista intre implant si tesutul gazda, respectiv, organism, un rol
deosebit avand fenomenele de la interfata tesut/implant.

Evolutia acestora este dependentd de proprietdtile si caracteristicile de
volum, respectiv, superficiale ale materialului implantului, precum si de comportarea
implantului in mediul biologic specific organismului uman [Chelariu, 2006]. Natura
suprafetei implantului determina interactiunea sa cu fluidele organismului, in special
cu proteinele, care conduce pe rand la o serie de reactii ce formeaza raspunsul
organismului si determina evolutia interfetei implant/tesut. Caracterizarea suprafetei
implanturilor este de o deosebita importanta in intelegerea biocompatibilitatii.

Evaluarea biocompatibilitatii unui material necesita initierea si realizarea de
diferite teste consecutive. Alaturi de simpla examinare morfologica a interactiunii
biomaterial/ tesut, evaluarea biocompatibilitatii materialelor si dispozitivelor
necesitd teste cantitative. In Tabelul 2.2 este prezentatd o schemad general3,
flexibild si adaptabild fiecarei aplicatii medicale [Chelariu, 2006].

Tabelul 2.2. Factori ce pot fi considerati in selectia biomaterialelor [Chelariu, 2006
Descriere
Factor Caracteristici Caracteristici
chimice/biologice fizice

Caracteristici
mecanice/structurale

Modul de elasticitate

Proprietati ale

Compozitiile

Modul de forfecare

materialelor ch|r_n!ce . Densitate cqeﬂuentul P0|s§on
. superficiale si Rezistenta la tractiune
de nivel 1 : :
volumice Rezistenta la
compresiune
Cmes Topologia suprafetei Duritate
Proprietati ale polog P t - -
. . Textura Modul de incovoiere
materialelor Adeziunea

Rezistenta la

de nivel 2 Rugozitatea ; ;
incovoiere
) ) . Forma si dimensiuni Rigiditate
Biofunctionalitate -
Ceri lofuncti I Coeficient de dilatare Tenacitate
c nsrilc?gzeale termica Rezistentd la oboseald
unct . Bioinertie Conductivitate . v .
specifice electrics Rezistenta la fluaj
(determinate - — - <
de aplicatia Bioactivitate Culoare Rezistenta
medical3) Biostabilitate Indice de refractie

Biodegradare

Opacitate sau
transparenta

Rezistenta la uzura

Procesare si

Reproductibilitatea, calitatea, capacitate de sterilizare, etansare,

fabricare procesare secundara
Caracteristici
ale Tesut, organ, raspuns sistemic, specie, varsta, sex, conditii de
organismului sanatate, activitate
gazda
Utilizare Procedura medicald/chirurgicald, perioada de utilizare
Cost Costul final al produsului si al folosirii acestuia
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in functie de clasificarea generald a materialelor putem identifica
urmatoarele tipuri de biomateriale [Batalu, 2007].

1. Metale: otel inoxidabil austenitic, titan, Ti-6Al-4V, TiNi, Co-Cr,
ZrNb s.a.

2. Semiconductori: siliciu poros (aflat inca in studiu).

3. Dielectrici: alcool polivinilic.

4. Ceramici: aluminad, dioxid de siliciu, hidroxiapatita s.a.

5. Sticle: 45S5 Bioglass® (46,1 % SiO2 + 24,4 % Na20 + 26,9 %
CaO + 2,6 % P205 - procente molare) s.a.

6. Polimeri sintetici: poliuretan, poliester, polietilena s.a.

7. Substante naturale: biopolimeri (colagen, elastind), materiale
textile obtinute din fibre naturale s.a.

8. Compozite (combinatii de doua sau mai multe materiale din cele
sapte tipuri mentionate anterior).

Biomaterialele se pot clasifica tinand cont de interactiunea cu organismul
gazda astfel [Batalu, 2007]:

1. Materiale bioinerte (nu provoaca nici un raspuns sau reactie din
partea organismului. Exemple: otel inoxidabil austenitic, titan, alumina).

2. Materiale bioactive (interactioneaza cu celule locale si formeaza
legaturi. De exemplu, 45S5 Bioglass®).

3. Materiale biodegradabile (materialul se degradeaza in urma
actiunii unui agent biologic, cum ar fi enzimele. Exemplu: acizi polilactici).

4. Materiale bioresorbabile/ bioabsorbabile (materialul sau resturile
sale sunt indepartate prin activitate celulara, cum ar fi fagocitoza. Exemplu:
acid poliglicolic).

5. Materiale bioerodabile (materialul este erodat prin procese fizice
si chimice. Exemplu: poliortoester).

Cercetarile complexe recente in domeniul biomaterialelor se concentreaza pe
realizarea de materiale biomimetice/ bionice (materiale cu compozitie si proprietati
similare celor realizate de organismele vii) si materiale biofunctionale (materiale cu
structuri complexe care emuleaza structuri functionale ale organismului, cum ar fi
corneea, fibra musculara, artera) [Batalu, 2007].

Unul din criteriile pentru alegerea biomaterialului este compatibilitatea
proprietatilor mecanice. Astfel, in general, dintr-o gama larga de biomateriale se vor
alege acele materiale care au proprietati mecanice cat mai apropiate de cele ale
tesutului cu care urmeaza sa interactioneze. In cazul oaselor lungi (femur, tibie,
humerus, radius, cubitus), functie de proprietatile mecanice se disting doua tipuri de
tesuturi osoase: dur si moale (spongios). Rolul tesutului dur este de preluare a
eforturile de incovoiere, in timp ce rolul tesutului moale este de preluare a eforturile
de compresiune.

Pentru implanturile care vor finlocui tesutul osos dur, aliajul Ti-6Al-4V
corespunde cel mai bine conditiilor de compatibilitate mecanica, raportat la celelalte
materiale metalice (aliaje Co-Cr sau oteluri inoxidabile, Fig. 2.11). Proprietati mai
bune le au insd materialele ceramice compozite si sticlele (materiale considerate din
a doua generatie), cum ar fi biosticla 45S5 sau materialul compozit biosticla-siliciu
poros. Pentru inlocuirea sau repararea tesutului osos spongios se recomanda
materialul compozit tip HAPEXTM (realizat din hidroxiapatita si polietilend) [Batalu,
2007].
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Fig. 2.11. Modulul de elasticitate si rezistenta la tractiune ale unor biomateriale
(comparativ cu tesutul osos) [Batalu, 2007]

Clasa biomaterialelor se deosebeste de celelalte clase de materiale prin
criteriul de biocompatibilitate. Cercetatorii Wintermatel si Mayer (1999) au extins
definitia biocompatibilitati si au ajuns la separarea acesteia in doua categorii
(Tabelul 2.3): biocompatibilitatea intrinseca si biocompatibilitatea extrinsecd
(functionald).

Prin biocompatibilitatea intrinseca se intelege faptul ca suprafata implantului
trebuie sa fie compatibila cu tesutul gazda din punct de vedere chimic, biologic si
fizic (incjuzénd morfologia suprafetei).

In ceea ce priveste biocompatibilitatea extrinsecd, acesta se refera la
proprietatile mecanice ale materialului, cum ar fi modulul de elasticitate,
caracteristicile de deformatie si transmiterea optima a solicitarilor la interfata dintre
implant si tesut. Conditionarea optima dintre biomaterial si tesutul viu este atinsa
atunci cdnd compatibilitatea suprafetei si cea structurala sunt indeplinite.

Tabelul 2.3. Factorii determinanti ai biocompatibilitatii [Wintermantel, 1999]

Biocompatibilitate Factori determinanti
insolubilitate
Intrinseca rezistenta la coroziune la un pH de 6,6-7,5

neutralitate electrica
rezistentd mecanica

biostabilitate
Extrinseca forma macroscopica
structura micromorfologica de suprafata

Biocompatibilitatea unui implant depinde de numerosi factori ca: starea
generald de sanatate a pacientului, varsta, permeabilitatea tesutului, factori
imunologici si caracteristicile implantului (rugozitatea si porozitatea materialului,

reactiile chimice, proprietatile de coroziune, toxicitatea acestuia) [Williams, 1999].
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Din punct de vedere chimic, materialele biocompatibile trebuie sa fie stabile
si sa aibad o buna rezistenta la coroziune, avand in vedere particularitatile solicitarilor
la care sunt supuse in corpul uman [Bulancea, 2006, http://ro.scribd.com]:

- compozitia mediului intern variaza continuu, avand un caracter de
la bazic la acid; are loc si o coroziune microbiologicd, imposibil de estimat in
conditii de laborator;

- in functie de destinatie, unele materiale sunt supuse solicitarilor
mecanice constante, generand coroziunea sub tensiune, respectiv ciclice,
caz in care apare coroziunea la oboseal3;

- la aliajele dentare apare pregnant fenomenul coroziunii
electrochimice.

Din punct de vedere fizic, o mare importanta o are conductivitatea termica.
Datorita lipsei electronilor liberi, tesuturile au o conductibilitate termica mica, ceea
ce duce la evitarea socurilor termice. De aceea, materialele biocompatibile sunt cu
atadt mai bune cu cat conductivitatea lor termica este mai mica. Pentru realizarea
acestui deziderat, intre implant si tesut se poate introduce un izolator termic

[Bogdanski, 2005].

In tesuturile umane, o importantd deosebitd o prezintd desfisurarea
proceselor de coroziune electrochimica in ser sanguin la temperatura de 37°C.
Aceste procese de coroziune electrochimica prezinta, pentru diferite materiale
metalice, urmatorul sir de valori ale potentialului ABE (Anodic Back Elecromotive
Force - forta electromotoare anodica de reactie), prezentat in Tabelul 2.4.

Tabelul 2.4. Potentiale ABE ale unor metale si aliaje metalice [Bulancea, 2006,
http://ro.scribd.com]

Materialul Potential ABE [mV] Materialul Potential ABE [mV]
Titan + 3500 Zirconiu + 320
Niobiu + 1850 V2A + 300
Tantal + 1650 Nichel + 200
Platina + 1450 Inox (17%Cr) + 75
Paladiu + 1350 Cupru - 30
Radiu + 1150 Staniu - 200
Iridiu + 1150 Cobalt - 350
Aur + 1000 Otel carbon - 480
Crom + 750 Fier - 500
Vitaliu (Cr-Co-Mo) | + 650 Zinc - 1150

Din acest punct de vedere, se considera ca limita de biocompatibilitate se
situeaza in jurul unui potential ABE de 300 mV. Dupa cum se poate observa din
tabelul de mai sus, materialul cu cel mai inalt potential ABE este titanul, urmat de
niobiu, tantal, tantal si platina.

Dar, pe langd un potential ABE inalt, metalele biocompatibile trebuie sa
indeplineasca si alte cerinte. Astfel, cercetari citologice asupra unor culturi de celule
vii In ceea ce priveste eventuala toxicitate a materialelor metalice au aratat ca, din
cele aproximativ 70 de metale ale sistemului periodic al elementelor, doar 5 sunt
tolerate de catre celule, fara a avea loc o incetinire a dezvoltarii acestora. Astfel,
sunt considerate netoxic: titanul, tantalul, zirconiul si limitat nibiolul.
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Vitalitatea celulelor se conserva, deoarece si oxizii sau eventualii produsi de
coroziune ai acestor metale sunt netoxici. La celdlalt pol se situeaza metalele cu o
actiune puternic nociva sub acest aspect, cum sunt: cobaltul, nichelul, cuprul,
vanadiul si stibiul.

Din Tabelul 2.4 se poate observa faptul ca titanul prezinta proprietati favorabile,
atat din punct de vedere fizico-chimic, cat si mecanic.

2.2.2. Clasificarea biomaterialelor

Exista trei tipuri de biomateriale ce se disting dupa interactiunea lor cu
mediul biologic:

- materiale bioinerte;
- materialele bioabsorbante;
- materiale bioactive.

Materialele bioinerte cum ar fi titanul, tantalul, polietilena si alumina, expun
o foarte mica interactiune chimica cu tesuturile adiacente. Tesuturile pot adera la
suprafata acestor materiale inerte fie prin cresterea acestora in microneregularitatile
suprafetei (osteointegrare) fie prin folosirea de adeziv special (acrilat). Pe termen
lung, acesta din urma nu este modul ideal de fixare a implanturilor, de regula cele
ortopedice si stomatologice. Cu toate acestea, multe din implanturile polimerice sunt
considerate a fi sigure si eficace pe o perioada cuprinsa intre cateva luni si cativa
ani. Reactia biologica este inevitabild, dar este compensata de modul de proiectare a
implanturilor [Bulancea, 2006]..

Materialele bioabsorbante cum ar fi fosfatul tricalcic, acidul copolimeric
polilactic-poliglicolic, chiar si unele metale, sunt astfel concepute incat acestea sa
poata fi usor absorbite de organism si inlocuite de tesuturile adiacente (tesutul osos
sau pielea). Acest tip de materiale sunt folosite in cazul transportului de
medicamente sau in cazul structurilor implantabile biodegradabile cum ar fi ata
chirurgicala [Bulancea, 2006].

Din categoria materialelelor bioactive fac parte materialele sticloase,
ceramicele, combinatiile ale materialelor sticloase cu ceramicele si hidroxiapatita
care contine oxizi de silicon (Si02), sodiu (NaO2), calciu (CaO), fosfor (P205) si alti
constituenti de materiale care ajuta la formarea de legaturi chimice cu tesutul osos.
Aceste materiale sunt bioactive datorita legaturilor pe care acestea le realizeaza in
timp cu tesutul osos si in unele cazuri cu tesutul moale. In particular, are loc o
reactie de schimb de ioni intre materialul bioactiv si lichidele corpului, prin care
particule de material difuza in lichid si viceversa, rezultéand in timp, un strat biologic
activ de fosfat de calciu, care este chimic si cristalografic echivalent cu structura
osoasa. De asemenea, materialele bioactive par sa fie raspunsul ideal in cazul fixarii
oaselor in urma fracturilor, dar nu sunt potrivite in cazul implanturilor de articulatii,
acolo unde gradul de frecare dintre materialele in contact este foarte mare.

in functie de natura biomaterialelor intalnim:

- biomateriale naturale (materiale biologice):
- organice;
- anorganice;

- biomateriale sintetice:
- metalele;
- polimerii;
- ceramicele;
- compozitele [http://ro.scribd.com].
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In ultima decad3 se pune tot mai mult accent pe inlocuirea materialelor
sintetice utilizate in medicina umana si veterinara cu materiale biosintetice
(bioartificiale). Aceste materiale contin cel putin o componenta naturala care are
scopul de a mari gradul de biocompatibilitate al materialului respectiv si de a grabi
procesul de vindecare.

Componenta naturald a materialelor bioartificiale poate fi o proteina
(colagen, fibronectina, elastina), un polizaharid din clasa glicozaminoglicanilor
(condroitin sulfat, heparind, heparan sulfat, acid hialuronic), o secventa peptidica cu
rol in recunoasterea celulara sau in procesul de adeziune. Aceste componente sunt
cel mai adesea macromolecule ale matricei extracelulare ale tesuturilor cu care
materialele intra in contact si care sunt implicate in procesele de vindecare.

Biomateriale metalice

Proprietatile materialelor sunt guvernate direct chiar de structura lor. La
nivel atomic, metalele sunt formate din ioni pozitivi, aflati in interiorul norului de
electroni liberi. Acest nivel atomic este responsabil pentru caracteristicile si
proprietatile distincte ale metalelor. Legaturile metalice permit atomilor sa se
autoaranjeze intr-o anumita ordine, sa se repete si sa se organizeze intr-un model
cristalin tridimensional. Electronii liberi sunt responsabili pentru proprietatile
electrice si de conductibilitate termicd a metalelor. Datorita faptului ca legaturilor
interatomice din structura metalelor nu sunt spatial orientate, atomii aflatii la
capatul straturilor pot aluneca de pe un strat pe altul dand astfel nastere deformatiei
plastice [Bulancea, 2006, http://ro.scribd.com].

Proprietatile chimice ale metalelor depind tot de natura legaturilor lor
atomice. Cu cat legaturile dintre atomi sunt mai puternice, si greu de rupt, cu atat
materialul este mai inactiv. Deoarece interactiunea dintre tesutul uman si
biomaterial are loc la nivelul interfetei dintre cele doua componente, proprietatile
suprafetei materialului implantat sunt de mare importanta.

Metalele in stare pura sunt mai rar utilizate, aliajele acestora fiind mai des
folosite datorita faptului ca imbunatatesc unele dintre proprietati, cum ar fi
rezistenta la coroziune si duritatea.

Trei grupe de materiale domina grupa biomaterialelor metalice:

- otelurile inoxidabile 316 L;

- aliajele de cobalt-crom-molibden;

- titanul pur sau aliaje de titan (Tabelul 2.5).
Primul tip de otel inoxidabil folosit in implanturi a fost otelul de vanadiu (18-8Va),
dar rezistenta la coroziune a acestuia nu a fost prea buna. Pentru a-i mari rezistenta
la coroziune, in compozitia acestuia s-a adaugat molibden (18-8Mo), care mai tarziu
a devenit otelul inoxidabil 316. In anii 1950, componenta de carbon a otelului
inoxidabil 316 a fost redusa de la 0,08% la 0,03% din greutatea totala, cu scopul de
crestere a rezistentei la coroziune. Astazi, acest otel poarta numele de otel
inoxidabil 316L si contine o cantitate de 0,03% carbon, 2% magneziu, 17-20%
crom, 12-14% nichel, 2-4% molibden si alte elemente in cantitati mai mici cum ar fi
fosforul, sulful, si siliconul [Bulancea, 2006, http://ro.scribd.com].

Stratul pasiv (rezistent la coroziune) al acestor oteluri nu este la fel de robust
ca in cazul celor din aliaje de titan. Din aceasta cauza, otelurile inoxidabile sunt
folosite doar la realizarea implanturilor medicale temporare cum ar fi suruburile de
fixare gi tijele ortopedice pentru fixarea fracturilor. Aceste oteluri pot fi ecruisate
prin prelucrare la rece. In cadrul procesului de fabricatie al otelurilor inoxidabile,
tratamentele la cald sunt necesare inaintea celor la rece.

BUPT



30 Stadiul actual al cercetarilor privind interactiunea dintre stent si artere - 2

Tabelul 2.5. Compozitia procentuald

a biomaterialelor metalice folosite in

implanturile medicale [Bulancea, 2006, http://ro.scribd.com]

Element Otel inoxidabil Aliajul Co-Cr- Titan Aliaj Ti-6Al-AV
316 L Mo

C 0,03% 0,035% 0,010% 5,5-6,5%

Co - ponderat - 0,08%

Cr 17-20% 26-30% - -

Fe ponderat 0,75% 0,3-0,5% -

H - - 0,0125- 0,25%

0,015%

Mo 2-4% 5-7% - 0,0125%

Mn 2% 1% - -

N - 0,25% 0,03-0,05% -

Ni 12-14% 1% - 0,05%

(0] - - 0,18-0,40% -

P 0,03% - - 0,13%

S 0,03% - - -

Si 0,75 1% - -

Ti - - ponderat -

V - - - ponderat

w - - - 3,5-4,5%

Aliajele pe bazd de cobalt-crom-molibden contin o cantitate ponderata de

cobalt, 26-30% crom, molibden 5-7%, precum si alte elemente componente ca:
carbonul, fierul, magneziu, azotul, nichelul si siliciul. Pe langa cele doua componente
de baza se foloseste molibdenul pentru obtinerea unei structuri fine, care rezulta in
urma proceselor de turnare si forjare. Cromul este folosit in acest aliaj ca un scut
protector impotriva procesului de coroziune.
Datorita proprietatilor mecanice foarte bune (rezistenta la oboseald, rezistenta de
rupere la tractiune), aliajele pe baza de cobalt-crom-molibden se folosesc de regula
la fabricarea implanturilor ortopedice ce suporta solicitari foarte mari cum ar fi
endoprotezele de sold si genunchi. De asemenea nici proprietatile abrazive (0,14
mm/an) precum si rezistenta la coroziune foarte mare, ale acestor aliaje nu sunt de
ignorat [Bulancea, 2006, http://ro.scribd.com].

Primele incercari de utilizare a titanului in implanturile medicale dateaza din
anii 1930. Greutatea usoard (4,5 g/cm?3) precum si proprietatile mecano-chimice
forte bune ale titanului, fac din acesta un material foarte utilizat in cazul
implanturilor ortopedice. Exista patru categorii de titan folosite in aplicatiile
medicale. Deosebirile dintre ele sunt date de impuritdati ca: oxigen, fier si nitrogen.
In particular, oxigenul are o buna influenta in cazul ductibilitatii si rezistentei
mecanice. Pe langa componentele prezentate mai sus se mai folosesc si alte
componente ca: hidrogenul si carbonul (0,015% si respectiv 0,1%). De asemenea
titanul are o rezistenta foarte mare la coroziune, datorita formarii unui strat de oxid
de titan (TiO2) pe suprafata acestuia. Aceasta pelicula produce grabirea procesului
de osteointegrare, proces prin care tesutul osos aderd la suprafata implantului fara
aparitia inflamatiei cronice.

Dezavantajele titanului includ o rezistentd la forfecare relativ mica,
rezistenta mica la uzura si dificultati in procesul de fabricatie.
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Aliajele pe baza de titan si nichel au o proprietate neobisnuitd si anume,
daca sunt deformate sub temperatura de transformare polimorfa, acestea revin la
forma initiald odata cu crestere de temperatura. Unul dintre cele mai cunoscute
aliaje pe baza de titan si nichel este aliajul Nitinol-55, care are in compozitia sa
urmatoarele elemente: Ni si Ti in proportie de 50-55 %, precum si Co, Cr, Mn, si Fe.
Acest tip de aliaj expune o serie de proprietati de calitate cum ar fi o buna
ductibilitate la temperatura joasa, o buna biocompatibilitate, rezistenta la coroziune,
rezistentd la incarcare mecanica precum si proprietatea de conversie a energiei
calorice in energie mecanicd. Se foloseste in stomatologie (implanturile dentare),
chirurgia reconstructiva (placi craniene), chirurgia cardiacd (inima artificiala) si
ortopedie (scoabe si suruburi de fixare a fracturilor) [Bulancea, 2006,
http://ro.scribd.com]. In Tabelul 2.6 sunt redate cele mai importante proprietati
mecanice ale biomaterialelor metalice folosite mai des in aplicatiile medicale.

Tabelul 2.6. Proprietatile mecanice ale celor mai folosite biomateriale metalice
[Bulancea, 2006, http://ro.scribd.com]

Proprietati Otel Aliaj _ A.I|aJ Os

) . . Titan | Ti-6Al- .

inoxidabil | Co-Cr av cortical
Rezistenta de rupere la tractiune | 586- 655- 760 | 965- 70-
ot [MPa] 1351 1896 1103 150
Limita de curgere oe [MPa] 221- 448- 485 | 896- 30-70

1213 1606 1034
Densitate p [g/cm3] 7,9 8,3 4,5 4,5 -
Modul de elasticitate E [GPa] 190 52(3)— 110 116 15-30
Rezistenta la oboseala o,[MPa] 241-820 | 207- 300 620 -

950

Modulul de elasticitate al materialelor prezentate este de cel putin sapte ori
mai mare decat cel al tesutului osos. Aceasta neconcordanta poate duce la aparitia
fenomenului de ,supraconsolidare”, o stare caracterizata prin reabsorbtia osoasa in
vecinatatea implantului. Complicatiile clinice apar datorita faptului ca cea mai mare
parte din solicitarea mecanica este preluata de catre implant, privand tesutul osos
de stimularea mecanica necesara procesului de homeostaza. Proprietatile mecanice
ale unui implant depind nu numai de tipul materialului folosit dar si de procesul de
fabricatie, tratamentele termice si mecanice putand schimba microstructura
materialului. De exemplu, n cazul prelucrarii la rece (forjare sau cilindrare),
deformarile rezultate duc la o crestere a duritatii si a rezistentei materialului, dar din
pacate scade ductibilitatea si creste reactivitatea chimica [Bulancea, 2006].

Biomateriale polimerice

Polimerii sunt cele mai folosite materiale in cadrul aplicatiilor medicale
(Tabelul 2.7) [Bulancea, 2006]. Aceste materiale pot fi folosite in realizarea de
dispozitive cardiovasculare (grefe vasculare, valve artificiale ale inimii), implanturi
mamare, lentile de contact, lentile intraoculare, invelisuri pentru medicamente, ate
chirurgicale, adezivi si substituenti pentru sénge.

Polimerii sunt materiale organice, alcatuiti dintr-un numar mare de
macromolecule, care de fapt formeaza legdturi covalente intre atomi. Datorita
naturii lor covalente a legaturilor intermoleculare, electronii sunt localizati ntre
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atomii constituenti, si polimerii consecventi tind sa aiba proprietati termice si
electrice scazute.

Cei mai utilizati polimeri, incd din ani 1960, sunt poliglicoidele (PGA) si
polilactidele (PLA). Polilactidele sunt formate fie din monomeri stereo, monomerii de
tip "D" si monomerii de tip "L", fie din combinatia acestor doi (DL). Doar polimerii de
tip "L" sunt de origine naturala. Polilactidele a caror monomeri predominanti sunt
acei de tip "L" sunt polimeri semicristalini a caror timp de degradare este mai mare
de doi ani. In celdlalt caz, cand monomerii predominanti sunt de tip "D", polimerii se
gasesc in stare amorfa si sunt folositi in cazul incapsularii medicamentelor datorita
timpului rapid de degradare [Bulancea, 2006].

Tabelul 2.7. Exemple de aplicatii medicale ale polimerilor

Aplicatii Polimeri

Implanturi Polietilena, polivinil, policlorhidra, poliester, cauciuc
cardiovasculare siliconal, polietilend, politetrafluoritilena

Implanturi ortopedice Polietilend, polimetil, polimetacrilat,

Farmaceutica Polilactite, policoglicoide

(medicamente)

Tesuturi artificiale Acid polilactic, acid poliglicoloc, polilactida, policoglicoide

Comportamentul mecanic si termic al polimerilor este influentat de cativa
factori, incluzand compozitia chimicd, structura lanturilor polimerice, precum si
masa atomica a moleculelor. Deformatia plastica isi face aparitia atunci cand fortele
de actiune mecanice cauzeaza alunecarea staturilor componente, unul fata de
celdlalt. Schimbarile in structura polimerului, menite sa imbunatateasca rezistenta la
alunecare dintre straturi, fac ca rezistenta mecanica a materialului sa creasca, dar
scade plasticitatea materialului. De asemenea, crescand numarul de macromolecule
componente, se ajunge tot la o mobilitate scazuta intre straturi [Bulancea, 2006].

Mecanismul de degradare al polimerilor cu o structura semicristalind se
imparte in trei mari etape. In prima etapa, partile amorfe sunt dizolvate de apa.
Aceasta dizolvare nu afecteaza rezistenta mecanica a polimerilor. In cea de-a doua
faza au loc atacuri ale enzimelor asupra polimerului, iar cea de-a treia faza consta in
eroziunea materialului. Factorii ce accelereaza fenomenul de degradare a polimerilor
sunt:

- factorul hidrofilic;

- factorul de cristalinitate;

- factorul de marime.

Polimerii pot contine o mare varietate de aditivi, urme de catalizatori,
inhibitori, si alte componente chimice voite pentru sintezele lor. Ca si in cazul
coroziunii materialelor metalice, in timp, intr-un mediu fiziologic, aceste componente
chimice ale polimerilor sunt eliberate in organism, si pot produce reactii adverse din
partea organismului uman. Aceste degradari de material nu sunt binevenite, in
special cele ale polimerului acrilic (un ciment de oase folosit in general la fixarea
implanturilor ortopedice de tesutul osos: endoproteza de sold, de genunchi) si ale
polivinilclorhidrelor ~ (polimeri cu  elasticitate = mare) [Bulancea, 2006,
http://ro.scribd.com].

Proprietdtile mecanice ale materialelor polimerice depind de cétiva factori, si
anume compozitia si structura lanturilor macromoleculare precum si masa atomica a
acestora. Tabelul 2.8 reda cateva din cele mai importante proprietati mecanice ale
unor biomateriale polimerice.

BUPT



2.2. Stadiul actual al cercetarilor privind biocompatibilitatea materialelor 33

Tabelul 2.8. Cele mai importante proprietati mecanice ale biomaterialelor
polimerice [Bulancea, 2006, http://ro.scribd.com]

Polimeri Rezistenta la rupere ¢ [MPa] Modulul lui Young
E [GPa]

Polietilena (PE) 35 0,88

Poliuretan (PU) 35 0,02

Politetrafluoretilena 27,5 0,5

(PTFE)

Poliacetal (PA) 67 2,1

Polimetilmetracrilat 59 2,55

(PMMA)

Polietilena tereptalat | 61 2,85

(PET)

Polietereterketona 110 3,3

(PEEK)

Silicon cauciucat (SR) 7,6 0,008

Polisulfonat (PS) 75 2,65

Comparati cu metalele si ceramicele, polimerii au o rezistentd mecanica mai
mica precum si un modul de elasticitate mai mic, dar acestia pot fi deformati pana la
0 valoare mai mare fnainte de rupere.

In general, polimerii nu sunt folositi in aplicatiile medicale in care sa fie
supusi la solicitari mecanice puternice (articulatia artificiala a soldului, a
genunchiului, a gleznei). Polietilena cu o densitate mare moleculara (UHMWPE) este
o exceptie de la aceasta reguld, fiind folosita ca material de frictiune in cazul
protezei de sold soldului si genunchi .

In Tabelul 2.9 [Bulancea, 2006, http://ro.scribd.com] sunt prezentate
cateva proprietati fizice ale celor mai utilizati polimeri.

Tabelul 2.9. Proprietatile fizice ale poliglicoidelor si polilactidelor [Bulancea, 2006,

http://ro.scribd.com]

Polimer Punctul de topire [°C] Alungirea Degradarea
[%] [luni]

PGA 225-230 15-20 6-12

LPLA 173-178 5-10 24

DLPLA Amorfa 3-10 12-16

85/15 DLPLG Amorfa 3-10 5-6

75/25 DLPLG Amorfa 3-10 4-5

65/35 DLPLG Amorfa 3-10 3-4

50/50 DLPLG Amorfa 3-10 1-2

Biomateriale ceramice

Ceramicele sunt materiale in compozitia carora intré materialele metalice si
nemetalice, legate intre ele prin legaturi ionice sau covalente. Ca si in cazul
metalelor, legaturile interatomice din materialele ceramice sau format in urma
cristalizarii tridimensionale a structurii. In contrast cu legaturile metalice, electronii
din legaturile ionice sau covalente ale ceramicelor, sunt localizati intre ionii/atomii
constituenti [Bulancea, 2006, http://ro.scribd.com].

Ceramicele sunt izolatoare din punct de vedere electric si termic. Legaturile
ionice sau covalente fac din ceramica un material cu o duritate mare si fragilitate
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ridicatd, deoarece panele de atomi/ioni nu aluneca intre ele. Aceste materiale sunt
insa sensibile la aparitia fisurilor sau alte defecte. Legaturile ionice/covalente ale
materialelor ceramice au o mare influenta in cazul comportarii chimice a acestora.

Ca biomateriale, materialele ceramice se gasesc sub numele de bioceramice
si se pot clasifica in patru mari categorii:

- ceramice bioinerte sau neabsorbabile;

- ceramice absorbabile;

- ceramice bioactive.

Bioceramicele bioinerte nu sunt toxice, cancerigene, alergice, inflamatorii, si
prezinta o buna comportare la coroziune. Din cadrul acestor ceramice face parte:
alumina, zirconia, silicon nitrida si carbonul. Ele sunt de obicei folosite in cazul
endoprotezelor de sold si a valvelor artificiale ale inimii [Bulancea, 2006,
http://ro.scribd.com].

Bioceramicele absorbabile se folosesc in cazul implanturilor degradabile,
acestea fiind absorbite de corp. Din cadrul acestor bioceramice fac parte fosfati
(calciu, tricalciu, aluminiu-calciu, zinc sulfat de calciu), oxizii (zinc-calciu-fosforos,
feric-calciu-fosforos si coralii (carbonat de calciu).

Bioceramicele bioactive includ: biosticla, hidroxiapatitele si ceravitatul (un

amestec de oxid de silicon, calciu, sodiu, fosfor, magneziu si potasiu). O importanta
aplicatie a acestor bioceramice este aceea de ,imbrdacare” a protezelor metalice, in
special a celor de sold, pentru a permite tesutului uman sa adere la suprafata
protezei. Pe langa acesta utilizare, bioceramicele reactive se mai folosesc si la
protezele dentare, tije si suruburi de fixare a fracturilor.
Materialele ceramice nu sunt predispuse la coroziune chimica, ca in cazul
materialelor metalice, dar sunt sensibile la alte forme de degradare, atunci cand
sunt expuse mediului fiziologic. Mecanismul si gradul de degradare depind in
principiu de tipul materialului ceramic [Bulancea, 2006, http://ro.scribd.com].

Chiar si alumina, care este considerata in general un material bioinert,
sufera modificari in cazul rezistentei mecanice, atunci cand intra in contact cu un
mediu salin. Ceramicele bioactive cat si materialele sticloase sunt degradabile in
organismul uman. Chiar daca aceste materiale au o degradare lenta, sau rapida, ele
pot fi reabsorbite de osteoclaste (celulele ce distrug in permanenta tesutul osos),
datoritda asemanarii particulelor de fosfat de calciu cu componentele minerale ale
tesutului osos.

Proprietatile de extensibilitate scazute, precum si o fragilitate mare, fac ca
materialele bioceramice sa fie mai putin folosite in aplicatile medicale. De
asemenea, rezistenta la incovoiere, a ceramicelor, este foarte mica. Comportarea lor
este mai buna in cazul supunerii la forte de compresiune (Tabelul 2.10).

Tabelul 2.10. Proprietdtile mecanice a celor mai folosite bioceramice [Bulancea,
2006, http://ro.scribd.com]

Materiale Modulul Young Rezistenta la com- Rezistenta de rupere la
E [GPa] presiune oc [MPa] tractiune or [MPa]

Alumina 380 4500 350
Biosticla 22 500 56-83
Fosfat de 40-117 510-896 69-193

calciu

Carbon 18-28 517 280-560
pirolitic

BUPT



2.2. Stadiul actual al cercetarilor privind biocompatibilitatea materialelor 35

Dintre materialele bioceramice, alumina are cele mai bune proprietati
mecanice, dar proprietatile sale, la alungire, raman scazute in comparatie cu cele
ale biomaterialelor metalice. Un avantaj al aluminei, este acela ca are un coeficient
de frecare scazut si o rezistentd mare la uzura. Datorita acestor proprietati, alumina
se foloseste cu precadere in cazul suprafetelor de alunecare (in cazul endoprotezei
de sold) [Bulancea, 2006, http://ro.scribd.com].

Proprietdtile mecanice scdzute ale fosfatului de calciu (hidroxiapatita) si a
sticlei bioactive, fac ca acestea sa nu poata fi folosite in cazul articulatiilor artificiale.
Clinic, hidroxiapatita este folosita ca material de ,umplutura” in cazul defectelor de
oase (osul urechii mijlocii, septul nazal). O alta intrebuintare a hidroxiapatitei este
aceea de formare a unui strat pe implanturile metalice, pentru a amplifica procesul
de osteoficare [Bulancea, 2006, http://ro.scribd.com].

Biomateriale compozite

Compozitele sunt acele materiale care au in componenta douda sau mai
multe faze constituente, de obicei o matrice polimerica si o componenta de armare,
la o scara mai mare decat cea atomica. De obicei, elementele componente ale unui
material compozit sunt separate intre ele prin interfete ce pot fi identificate fizic. Din
punct de vedere structural, materialele biocompozite sunt materiale anizotrope,
adica proprietatile lor mecanice difera pe toate directiile [Bulancea, 2006,
http://ro.scribd.com].

O prima clasificare a biocompozitelor se poate face dupa natura elementelor
componente. Exista trei moduri de rigidizare a materialelor compozite:

- cu fibre scurte;

- cu fibre lungi;

- cu particule de material (pulbere).

Fibrele utilizate ca materiale de armare pot fi de natura foarte diversa:
bumbac, matase, 1ana, celuloza, carbon, polimeri sintetici, metale etc. Ele trebuie sa
fie suficient de flexibile (pentru a permite prelucrarea materialului compozit prin
procedee diverse) si sa prezinte un raport mare lungime/diametru, care sa permita
preluarea eficienta a solicitarii exterioare dinspre matrice spre materialul de armare.
In general, adaugarea de fibre intr-o matrice ductila (polimerica sau metalica)
urmareste cresterea rigiditatii materialului compozit, iar in cazul unei matrice fragila
(de exemplu ceramica) vizeaza cresterea rezistentei [Bulancea, 2006,
http://ro.scribd.com].

Una din clasele de umpluturi sub forma de particule dispersate sunt pulberile
metalice (bronz, fier, argint, zinc etc.), care au ca principal rol cresterea
conductibilitatii termice si conductivitatii electrice a materialelor polimerice,
recunoscute traditional ca avand proprietati izolatorii. De exemplu, prin
introducerea de astfel de pulberi metalice in masa poliolefinelor se pot obtine
materiale cu o buna prelucrabilitate, capabila sa asigure o ecranare eficienta
impotriva radiatiilor electromagnetice si evitarea interferentelor. Aceste proprietati
sunt esentiale pentru protejarea dispozitivelor medicale si a aparaturii medicale n
general, de functionarea careia depinde siguranta si calitatea vietii pacientului.

Biocompozitele pot avea o matrice polimerica, metalicd sau pe baza de
materiale ceramice. Matricea are un dublu rol: sa tina compacte fibrele/particulele
utilizate ca sistem de armare si sa realizeze transferul tensiunilor rezultate in cazul
solicitarilor externe, catre fibrele de armare [Bulancea, 2006, http://ro.scribd.com].
Proprietatile unui astfel de material compozit va depinde in acest caz nu numai de
caracteristicile intrinseci ale celor douda elemente componente, dar si de
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aranjamentul spatial al fibrelor/particulelor in interiorul matricei si de gradul de
adeziune matrice-fibre. Cateva observatii se impun:

- materialele compozite armate cu fibre lungi manifestd o
anizotropie a proprietatilor. Cu alte cuvinte, o parte din proprietatile
materialului variaza in functie de directia sau planul de masurare;

- obtinerea unui material compozit armat cu proprietati izotrope
(modulul lui Young sau coeficientul de dilatare termica), este posibila atunci
cand se folosesc fibre scurte sau materiale de armare dispersate (particule),
cu conditia ca acestea sa fie orientate aleatoriu in interiorul matricei. Acest
deziderat nu este usor de transpus in practica;

- exista o gama larga de materiale compozite cu aplicatii medicale in
care materialul de armare - fibre lungi sau tesaturi - sunt orientate in mod
controlat pe anumite directii privilegiate, pentru a induce anizotropia unora
dintre proprietatile compozitului [Bulancea, 2006, http://ro.scribd.com].

Tipul de interfata dintre matrice si materialele de ranforsare are un rol
primordial in stabilirea proprietatilor materialului compozit. Prin definitie, interfata
reprezinta zona/suprafata de separare dintre doua regiuni la nivelul careia au loc
discontiquité’gi ale unor proprietati fizice, mecanice, chimice etc.

In cazul biomaterialelor compozite ce contin fibre, interfata matrice/fibra
este in general rugoasa si nu perfect plana. Materialul matricei trebuie sa ,ude
suprafata fibrei” (fenomen ce mareste implicit aria de contact dintre cele doua faze).
Pentru a se imbunatati gradul de udare al fibrelor, se folosesc agenti de cuplare.

Obtinerea unor materiale compozite cu proprietati optime, in special in ceea
ce priveste rezistenta mecanica care este conditionata de felul in care solicitarile
mecanice se propagd la suprafata de separare matrice-fibra. Un bun transfer al
tensiunilor de la matrice la fibra presupune o suprafata mare de contact si o foarte
bunda adeziune. O adeziune scazutd intre matrice si fibre duce la aparitia si
propagarea rapida a fisurilor in interiorul compozitului [Bulancea, 2006,
http://ro.scribd.com].

Adeziunea dintre matrice si materialul de ranforsare poate fi realizata prin
legaturi de tip van der Walls (adeziune slabd), dar si prin legaturi covalente
puternice.

Suprafata totala de contact dintre matrice si fibre poate merge pana la valori
de 3000 cm?/cm3.

O alta clasificare se poate face in functie de modul de biodegradare:
absorbabile in intregime, partial absorbabile, neabsorbabile [Bulancea, 2006,
http://ro.scribd.com].

Biocompozitele total absorbabile sunt realizate din fibre si o matrice
generald, ambele fiind absorbabile. Aceste materiale sunt folosite cu precadere in
cazul fixarii fracturilor (suruburi sau tije), fara a fi necesar ca dupa vindecarea
tesutului osos aceste dispozitive de fixare sa fie extrase, ele fiind absorbite de
organism. Cel mai utilizat material compozit absorbabil este grupul de polimeri ai
acidul polilactic (PLA), din mai multe considerente pozitive:

- materialul este in totalitate biodegradabil cu o rata de absortie ce poate fi
controlata prin modificarea masei moleculare;

- produsii rezultati in urma degradarii nu sunt toxici pentru organism, sunt
biocompatibili si sunt usor metabolizati. Principalul dezavantaj al acestor
biocompozite este modul de coordonare a procesului de degradare a componentelor
[Black, 1998].
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Biocompozitele partial absorbabile sunt realizate din materiale de rigidizare
neabsorbabile si materiale matrice absorbabile. Istoric vorbind, aceste materiale au
fost predecesorii materialelor biodegradabile. In general, cele mai utilizate
compozite partial absorbabile in aplicatiile medicale sunt: polimetilmetacrilat (PMMA)
si poli(butilen tereftalat) (PBT) ca matrice neabsorbabile in combinatie cu
hidroxiapatita (HA) sau acidul polilactic (PLA); polihidroxibutirat (PHB) ca matrice
neabsorbabild in combinatie cu alumina sau carbonatul de calciu ca si componente
biodegradabile.

In cazul biocompozitelor neabsorbabile, ambele componente, cea generala
(matricea) si cea de rigidizare (particule sau fibre) sunt neabsorbabile. Acestea sunt
in general folosite pentru a asigura proprietati mecanice si clinice care nu pot fi
obtinute cu biomaterialele traditionale. Astazi, materialele compozite neabsorbabile
sunt folosite pentru realizarea dispozitivelor de fixare a vertebrelor spinale, in cazul
endoprotezelor de sold si genunchi, in cazul implanturilor dentare, datorita
proprietatilor mecanice stabile pe cale le confera implantului.

Majoritatea tesuturilor biologice (tesutul osos, dentina, colagenul, cartilajul,
pielea) sunt considerate materiale compozite. In general tesuturile sunt impartite pe
doud categorii: tesuturi dure si tesuturi moi. Tesutul osos si tesutul dintilor sunt
singurele exemple de tesuturi dure, iar pielea, vasele de sange, cartilajele si
ligamentele sunt cateva exemple de tesuturi moi. Dupa cum se stie, tesuturile dure
sunt in general mai rigide (cu un modul de elasticitate ridicat) si mai dure decét
tesuturile moi, dupa cum se poate observa din Tabelele 2.11 si 2.12 [Black, 1998].

Tabelul 2.11. Proprietatile mecanice ale tesuturilor dure [Black, 1998]

Tesuturi dure Modulul de elasticitate Rezistenta de
E [GPa] rupere la tractiune
o [MPa]
Tesut osos cortical (directie 17,7 133
longitudinald)
Tesut osos cortical (directie 12,8 52
transversald)
Tesut osos calcinos 0,4 7,4
Smaltul 84,3 10
Dentina 11 39,3
Tabelul 2.12. Proprietatile mecanice ale tesuturilor moi [Black, 1998]
Tesuturi moi Modulul de elasticitate | Rezistenta de rupere
E [GPa] la tractiune o [MPa]
Cartilajul articular 10,5 27,5
Fibrocartilajul 159,1 10,4
Ligamentul 303 29,5
Tendonul 401,5 46,5
Pielea 0,1-0,2 7,6
Tesut arterial (directie - 0,1
longitudinald)
Tesut arterial (directie - 1,1
transversald)

Cu toate acestea, materialele prezentate mai sus sunt compozite naturale cu

proprietati anizotrope,

care depind de rolul si aranjamentul structural al
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componentelor tesuturilor (colagenul, elastina, hidroxiapatita). Anizotropia
proprietatilor elastice ale tesuturilor biologice trebuie sa constituie criteriul de baza
pentru proiectarea implantelor medicale realizate din materiale compozite.

Principala caracteristica a materialelor compozite este aceea ca, variind faza
de rigidizare se poate obtine o gama larga de proprietati mecanice si biologice. Din
punct de vedere mecanic, materialele metalice si cele ceramice par sa fie cea mai
buna alegere pentru aplicatiile medicale in cazul tesuturilor biologice dure, in timp
ce polimerii pot fi folositi in cazul tesuturilor biologice moi. Dupa cum se poate
observa in cele doua tabele, modulul de elasticitate al metalelor si al ceramicelor
sunt de 10-20 de ori mai mare decat cel al tesuturilor dure [Bulancea, 2006,
http://ro.scribd.com].

Astfel, implanturile fabricate din aceste materiale tind sa fie mult mai rigide
decat tesuturile adiacente. In ortopedie, aceasta nepotrivire de rigiditate dintre
tesutul osos si implanturile metalice sau ceramice influenteaza distributia tensiunilor
de solicitare intre cele doua componente. Deoarece tensiunea de solicitare este
invers proportionald cu rigiditatea elementelor, tesutul osos este mai putin solicitat
fata de implant. Dupa spusele lui Wolff, cu cat tensiunile de solicitare sunt mai mici
cu atat gradul de remodelare al tesutului osos se accentueaza, ceea ce duce la o
densitate osoasa mai mica ceea ce inseamnd afectarea arhitecturii osoase. In
osteosintezad, acest fapt poate afecta procesul de vindecare al oaselor si poate creste
riscul aparitiilor de fracturi, fie in zona de legatura os-implant fie in alta zona
[Bulancea, 2006, http://ro.scribd.com].

Dacd echilibrul rigiditatii este atins atat de implant cat si de tesutul osos,
riscul aparitiilor efectelor negative este foarte mic. In aceasta privinta, folosirea unor
materiale (polimeri) cu un modul de elasticitate scazut pare sa fie o solutie buna.
Totusi, rezistenta micd asociatd cu un modul de elasticitate scazut diminueaza
sansele de utilizare a materialului in scopuri medicale.

Modulul de elasticitate ridicat si rezistenta mecanica mare a materialelor
polimerice compozite au facut din acestea unele dintre cele mai folosite materiale in
ortopedie. Un alt avantaj al materialelor compozite ar fi acela ca, variind volumul
fractionar si cantitatea de materiale de rigidizare se pot obtine proprietati ale
implantului care sa fie tolerate de tesuturile gazda. De asemenea, s-a demonstrat
faptul ca materialele compozite au biocompatibilitate structuralda mult mai buna
decéat cea a materialelor monolitice.

Materialele compozite mai oferd si alte avantaje in detrimentul materialelor
metalice si ceramice si anume: absenta fenomenului de coroziune, lipsa eliberarii
ionilor metalici ce sunt foarte daunatori organismului, o rezistenta mai mare la
rupere si o rezistenta mai mare la oboseala [Bulancea, 2006, http://ro.scribd.com].

2.2.3. Consideratii privind biocompatibilitatea aliajelor Ni-Ti

Nitinolul este utilizat intr-o varietate de dispozitive medicale, datorita
combinatiei sale excelente de proprietati mecanice si de suprafatd, care includ
superelasticitate, memoria formei si rezistenta la coroziune.

Unul dintre cele mai importante considerente in ceea ce priveste
biocompatibilitatea nitinolului este cel al citotoxicitatii. Citotoxicitatea se refera
daunele pe care le poate suporta materialul celular si este de obicei masurata prin
experimentare in vitro.

Conform [Castlemans, 1981], otelul inoxidabil 316L si aliajul Co-Cr nu au
influeniat Tn mod diferit cresterea celulelor din culturile de control, dar aliajele NiTi si
titanul pur au redus in mod semnificativ cresterea celulelor de cultura. Modificarile
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morfologice ale celulelor, in cazul aliajelor NiTi si titan au fost, de asemenea, mai
pronuntate.

[Putters, 1992] a aratat ca nichelul induce o inhibare semnificativd a mitozei
la fibroblastele umane, spre deosebire de titan sau NiTi. NiTi a fost considerat
biocompatibil si comparabil cu titanul.

Citotoxicitatea NiTi s-a dovedit a fi aproximativ egala cu cea a aliajelor Co-
Cr-Mo, dar mult superioara titanului pur, aliajului Ti-6A1-4V sau otelului inoxidabil
316L [Assad, 1994]. Alte studii au demonstrat ca citotoxicitatea nitinolului este
comparabila cu a altor aliaje implantabile ([Ryhanen, 1998, Weaver, 1997,
Castelman, 1976].

Principala preocupare cu privire la Nitinol este legata de continutul ridicat de
nichel din aliaj (55% Ni din masa aliajului) si influenta sa asupra biocompatibilitatii.
Nichelul este prezent in tesutul uman in cantitati apropiate de 0,1 ppm si este
esential pentru functionalitatea biologica a corpului uman [Williams, 1981, Anke,
1984]. Nichelul poate genera reactii alergice, toxice si carcinogenice dupa contactul
cu pielea sau prin implantarea acestui material [Bass, 1993, Takamura, 1994].

Alte aliaje care contin niveluri ridicate de Ni, cum ar fi MP35N (un aliaj cu
35% Ni din masa aliajului), prezinta biocompatibilitate buna si sunt utilizate ca
implanturi in ortodontie, ortopedie si aplicatii cardiovasculare [Speck, 1980, Brown,
1988, Liotta, 1998]. In plus, compusii intermetalici de tipul NiTi nu produc aceleasi
reactii ca si metale pure sau aliajele.

Analizele metalografice si chimice au indicat formarea la suprafata aliajului a
unui strat subtire de dioxid de titan (TiO2), similar celui obtinut in cazul titanului pur,
care produce o pasivizare din punct de vedere electric. Aceastd constatare confirma
faptul ca formarea Ti0; este favorizata comparativ cu formarea altor oxizi ai titanului
sau ai nichelului [Lausmaa, 1986]. Acest strat de oxid are doua functii importante:

- creste stabilitatea straturilor de suprafata prin protejarea
materialului de coroziune;

- creeaza o bariera fizica si chimica Tmpotriva oxidarii nichelului si
modifica cdile de oxidare ale acestuia [Barrett, 1993].

Mai multe studii comparative au aratat ca in solutii fiziologice simulate, NiTi
este mai rezistent la defalcarea chimica decat otelul inoxidabil 316L, dar mai putin
rezistent decat Ti-6Al- 4V.

[Trigwell, 1997] a aratat ca efectuarea unor operatii de electropolisare si
pasivizare chimica a implanturilor din NiTi conduc la o imbunatatire considerabila a
rezistentei la coroziune. Prin urmare, se pare ca uniformitatea, mai degraba decat
grosimea stratului de oxid este mai importantda pentru a proteja materialul de
coroziune.

Deoarece eliberarea nichelului in timpul biodegradarii NiTi este deosebit de
importanta pentru utilizarea sa ca un implant, mai multe studii au fost efectuate
pentru a masura aceast fenomen. Conform [Barrett, 1993] si [Bishara, 1993],
epruvetele din NiTi imersate in saliva au eliberat, in medie, 13,05 ug Ni/ zi, ceea ce
este mult sub media aportul alimentar estimat de 200-300 pg/zi.

[Wever, 1997] prezintd un studiu comparativ intre NiTi pasivizat si otel
inoxidabil 316L in solutie Hank. S-a constatat ca eliberarea Ni din NiTi a fost maxima
in prima zi (14,5:107 pg/cm?sec) si a atins niveluri nedetectabile similare cu 316L
dupa 10 zile.

Faptul ca@ o serie de compusi chimici ai nichelului sunt puternic cancerigeni
(NiO, Ni(OH)2, NiS etc.) [Hayes, 1997, Sundermann, 1983, Hansen, 1983], s-a pus
problema potentialului carcinogen al nitinolului.
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Studiile in vitro au aratat ca, odata ce compusii de nichel au patruns in
celule, potentialul lor de transformare depinde numai de concentratia ionilor Ni?2
disponibili si este independent de natura compusului original [Hansen, 1983].

[Assad, 1998] a studiat ruperea cromatinei induse de mediul expus
particulelor standardizate (cu dimensiuni de 250-500 pm) de nitinol, titan si otel
inoxidabil. Rezultatele obtinute in acest studiu indica diferente semnificative in
genotoxicitate printre materialele studiate. In timp ce potentialul genotoxic al
nitinolului a fost similar cu cel al titanului pur, otelul inoxidabil a indus semnificativ
mai multeri ruperi ale lantului de ADN.

Problematica incidentei cancerului indus de implanturile medicale a fost
tratata de catre [Michel, 1987], [Gyunter, 1992], observandu-se ca exista cazuri de
cancer care pot fi asociate cu implantarea pe termen lung, de peste 30 de ani. De
asemenea, s-a concluzionat ca aliajele medicale Ti-Ni-Mo nu induc un numar mai
mare de noduli maligni decat titanul, nici nu au condus la scaderea perioadei latente
de formare a nodulilor.

[Wever et al., 1997] a evaluat siguranta biologica pe termen scurt a aliajului
NiTi. Aliajul NiTi nu a ardtat nicio activitate citotoxicd, alergica sau genotoxica.
Constatarile au fost similare cu cele privitoare la otelul inoxidabil AISI 316 LVM. S-a
concluzionat astfel ca aliajul NiTi poate fi privit ca un material de implant biologic in
conditii de siguranta.

Aceste studii indica faptul ca, in ciuda continutului ridicat de nichel (54%) si
eliberarii nichelului in organism, potentialul carcinogen al nitinolului nu este mai
ridicat decat cel al titanului pur. Acest potential este mai redus decat in cazul otelului
inoxidabil si, evident, nu este comparabil cu cel al nichelului pur [Shabalovskaya,
2001].

La contactul dintre nitinol si un alt metal se poate forma un cuplu galvanic,
provocand o coroziune accelerata a materialului mai putin nobil. Cuplul galvanic
poate ataca stratul de protectie, provocadnd corodarea locala a nitinolului. Dintre
materialele radioopace, tantalul are un potential galvanic similar nitinolului, in timp
ce platina si aurul sunt mult mai nobile decat nitinolul, ceea ce poate duce la o
coroziune accelerata a structurii adiacente din nitinol. Cu toate acestea, catva
producatori stenturi pun la dispozitia pacientilor stenturi din nitinol cu nituri din aur
[Schuessler, 2004].

In ceea ce priveste degradarea mecanica a stratului de protectie (zgarieturi,
de exemplu), care poate sa apara in timpul procesului de nituire, s-a observat ca
procesul de ,auto-vindecare” al filmului protector este foarte puternic si rapid;
impuritatile de dimensiuni sub-microscopice incorporate in suprafata in timpul unei
deteriorari mecanice pot afecta, totusi, in mod negativ protectivitatea filmului de
oxid. Reactiile tribochimice la suprafata aliajelor de titan trebuie evitate, intrucat pot
distruge cu usurinta filmul de oxid [Schuessler, 2004].

Compatibilitatea fiziologica joaca un rol important in special in cazul
implanturilor de tip stent. Vasele de sange sunt, in general, destul de sinuoase;
baloane de angioplastie, pe de alta parte, sunt tari, rigide si drepte atunci cand sunt
umflate la presiuni de peste 15 atmosfere. Stenturile din otel inoxidabil sunt astfel in
mod invariabil desfasurate drept, fortand si vasul de sange sa fie drept. Acest lucru
conduce la aparitia unor tensiuni ridicate de incovoiere si potentiale probleme de
restenoza. Stenturile din nitinol sunt mult mai compliante, deformandu-se pentru a
urma conturul vasului de sange, avand ca efect minimizarea tensiunilor de
incovoiere. Aceasta proprietate a stenturilor, numita "conturabilitate", este in mare
parte legata de design, dar si materiale joaca un rol important.
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Otelul inoxidabil, titanul si alte metale sunt foarte rigide comparativ cu
materiale biologice, deformandu-se foarte putin sub actinunea presiunii tesutului din
jur. Complianta extraordinara a nitinolului ii confera acestuia caracteristicile
mecanice cele mai apropiate de ale materialelor biologice dintre toate metalele
[Simske, 1994], (Fig. 2.12).

[ Orelului inoxidabil J

aunisua|

rd Tendon ;

Deformatie specifica

Fig. 2.12. Curbele tensiune-deformatie specifica ale mai multor materiale biologice, compatare
cu cele ale otelului inoxidabil si nitinolului [Simske, 1994]

Curbele tensiune/deformatie specifica ale oaselor si tendoanelor sunt
similare histerezisului nitinolului. Elasticitatea mare, fortele de deformare mici si
forta constanta corespunzatoare unei game largi de deformatii specifice sunt
caracteristice atat tesutului uman si oaselor, precum si nitinolului. Pentru
comparatie, raspuns elastic al otelului inoxidabil este evident nepotrit. Alt aspect al
buclei de histerezis, care pot fi exploatat in stenting, este cel al tensiunilor de platou
superior si inferior. In mod ideal, un stent ar trebui sa reziste proceselor de zdrobire
in timpul proceselor fiziologice normale (forte radiale rezistive) dar sa si exercite o
presiune redusa asupra peretelui vasului in timpul revenirii [Morgan, 2003].

Caracteristica superelastica a nitinolului confera stenturilor o expandare
uniforma, precum si o interferenta dinamica redusa cu peretele vasului de sange.
Leziunile vasculare semnificativ mai reduse rezultate din aceasta interactiune sunt
asociate cu o diminuare consistentda a potentialului lor trombogenic in raport cu
stenturile din otel inoxidabil [Sheth, 1996].

O alta caracteristica remarcabila a stenturilor din NiTi este durabilitatea mai
mare cu 67% in comparatie cu stenturile din otel inoxidabil [Glenn, 1997].

In concluzie, desi multe dintre studiile de biocompatibilitate a nitinolului au
relevat adesea producerea un raspuns satisfacator al gazdei, aceasta nu inseamnad
ca este neaparat potrivit pentru orice aplicatie medicald. In plus, raspunsul gazdei
poate fi foarte diferit in cazul in care tratamentul de suprafata al nitinolului este
schimbat, compozitia chimica este diferitd, materialul este tratat termic la o
temperatura diferitda sau proteza sufera deformatii mari in timpul implantarii
[Morgan, 2003].
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2.3. Consideratii privind implanturile de tip stent
2.3.1. Generalitati si cerinte privind implanturile de tip stent

Stentarea este un procedeu chirurgical folosit predominant in domeniul
cardiologic si ortopedic, interventiile prezentand o rata de success de 95-97%.
Stentul se poate defini ca fiind un tub mic, de obicei metalic, alcatuit ditr-o retea,
care este introdus in artera in locul ingustat pentru a se comporta ca o constructie
interna sau ca un suport pentru vasele sangvine (Fig. 2.13) [Enkelhardt, 2012].

Stent
Fig. 2.13. Imaginea unui implant cu stent metalic [Enkelhardt, 2012]

Denumirea de stent provine de la dentistul C.T. Stent si este utilizat pentru
dispozitivele ce sustin sau intdresc circumferinta interioard a unor organe tubulare
sau lumene (esofag, colecist), precum si cea a vaselor de sénge, incluzénd arterele
coronariene, carotidd, iliacd, aorta si femurala [Chelariu, 2006].

Utilizarea stenturilor in sistemul cardiovascular este ulterioard angioplastiei
cu balon (o procedura prin care un balon este plasat si dilatat in interiorul vasului
sanguin bolnav pentru a redeschide lumenul infundat). Plasarea unui stent imediat
dup@ angioplastie, descreste semnificativ tendinta de reaparitie a stenozei.
Stenturile sunt de asemenea utilizate ca suport pentru grefele histologice, de
exempluﬂ?n tratarea anevrismelor [Chelariu, 2006].

In functie de localizarea vasului de sange obturat, stenturile pot fi: stenturi
coronariene sau stenturi periferice. Dimensiunile stentului se aleg in functie de
dimensiunile vaselor de singe acestea avind diferite diametre cuprinse intre 2,5 - 10
mm si cu o lungime de la 4 - 40 mm.

Stenturile intravasculare, indiferent daca sunt extinse prin folosirea unui
balon sau prin auto-expandare, sunt introduse prin intermediul arterelor femurale
sau brahiale parcurgand vasele sinuoase ale sistemului cardiovascular. Plasarea
stenturilor in acest mod ridica numeroase probleme, atdt in ceea ce priveste
proiectarea stenturilor, cat si fixarea lor pe cateter. Pentru a asigura plasarea
corecta a implanturilor, acestea trebuie sa fie vizibile fluoroscopic, si ca rezultat,
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materialele alese sunt radioopace. Stenturile cu balon expandabil sunt marcate
radiopac la capetele proximale si distale ale balonului.

Stenturile trebuie sa indeplineascd mai multe conditii de proiectare [Lally,
2006]:

1. Rezistenta radiald maxima
Este necesar un suport radial / rezistenta structurald pentru a preveni
replierea vasului si prin urmare pierderea lumenului dupa stentare;

2. Repliere radiala elastica redusa

Pentru a cunoaste gradul de repliere elastica al unui stent, trebuie sa fie
luata in considerare extinderea stentului in timpul implementarii, astfel incat sa fie
atins diametrul final al lumenului in concordanta cu diametrul vasului gazda.

3. Flexibilitate buna

Stentul stréans pe cateterul de livrare trebuie sa fie flexibil, astfel incat sa
poata fi livrat la locul de implementare. Stentul expandat trebuie sa preia geometria
vasului si sa nu producad indreptarea tronsonului, deoarece acest lucru ar induce
tensiuni excesive in peretele vasului.

4. Profil redus

Stentul strans pe cateterul de livrare ar trebui sa aiba un profil redus pentru
a preveni tulburarile excesive alee fluxului sabgvin atat in timpul livrarii, cat si odata
implementat. Principalul factor care influenteaza profilul stentului este grosimea
sarmei din care este fabricat acesta.

5. Trasabilitate buna

Trasabilitatea este o masura a capacitatii de implementare a unui cateter cu
stent sa urmeze un traseu sinuos pana la destinatia sa finala. De obicei,
trasabilitatea este definita prin unghiul maxim al bifurcatiei arteriale la care stentul
pliat poate urma sarma de ghidare a cateterului. Trasabilitatea depinde de:

- flexibilitatea tubului, care ar trebui sa fie ridicata;

- frecarea dintre stent si mediul inconjurator, care ar trebui sa fie scazuta,
pentru a preveni deteriorarea peretelui vasului;

- rigiditatea axiala, care ar trebui sa fi mare, astfel incat sa reduca
deformarea axiala a cateterului.

6. Scurtare miniméa a stentului
Lungimea unui stent se poate reduce atunci cand stentul se extinde radial,
ceea ce afecteaza pozitia si lungimea finala a stentului.

7. Repliere longitudinald elastica minima

Lungimea stentului poate sa se scurteze dupa ce balonul este dezumflat.

Scurtarea si replierea longitudinala elastica a stentului pot de provoca leziuni
prin forfecare de-a lungul peretilor arteriali. De asemenea,

8. Sustinere optima a peretelui arterial

Stentul trebuie sa ofere o acoperire optima venei, astfel incat sa fie evitat
prolapsul tesutului printre sarmele stentului. Cu toate acestea, suprafata de contact
dintre artera si stent trebuie sa fie cat mai mica, deoarece materialul stentului poate
declansa un raspuns trombotic agresiv.
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9. Materialele pentru stent sa intruneasca urmatoarele cerinte:

- radiopacitate: materiale stentului trebuie sa fie radioopace pentru
a permite livrarea, pozitionarea precisa si urmarirea stentului cu ajutorul
imagisticii fluoroscopice;

- biocompatibilitate: materialele trebuie sa fie biocompatibile, astfel
incat sa nu existe reactii de respingere din partea organismului;

- resistentd la coroziune: materialele alese pentru stent trebuie sa
previna coroziunea prin dezvoltarea unui strat de oxizi pasivi;

- proprietati bune la oboseald: stenturile trebuie sa reziste la cel
putin 380 de milioane de cicluri de oboseald, ceea ce reprezinta echivalentul a 10
de ani de functionare [Lally, 2006].

Frecarea reprezintd o caracteristica importanta a stenturilor, fiind
considerata atat ca avantaj, cat si ca dezavantaj.

Ca avantaj, datorita frecarii cu peretele vasului de sdnge, stentul ramane
stabil (fara sa alunece), la locul plasat in artera.

Principalul dezavantaj constad in dificultatile pe care frecarea le ridica in
cadrul procedurii de implantare, in special in cazul vaselor de sange inguste.

Un coeficient de frecare redus faciliteaza trecerea stentului prin tronsoane
arteriale sinuoase sau lezate si reduce trombogenitatea [Alicea, 2004]. De
asemenea, s-a observat ca stenturile tubulare, fara gauri laterale, realizate din
materiale cu coeficient de frecare redus sau acoperite cu un strat hidrofil rezista
mult mai bine colonizarii bacteriene si acumularii de namol daca sunt plasate in
locuri cu neregularitati de suprafata [Alicea, 2004]. Cele mai frecvente materiale
utilizate in acoperirea stenturilor in scopul reducerii coeficientului de frecare sunt
teflonul, heparina si 0 gama cuprinzatoare de polimeri hidrofili [Alicea, 2004].

Studiile au aratat ca, grosimea sérmei influenteaza semnificativ restenoza si
revascularizarea leziunii-tintd. Cresterea grosimei sarmei ofera mai multa
radioopacitate, mai multa forta radiald si un sprijin arterial mai bun [Hara, 2006].
Dar aceasta inseamna, de asemenea, mai multe leziuni la nivelul peretelui vasului si
favorizarea hipertrofiei intimale. Ca atare, trebuie gasit un echilibru intre grosimea
sarmei si rezultatele pe termen lung ale implantului.

Mai multe studii clinice au aratat cd, grosimea redusa a sarmei stentului
reduce semnificativ restenoza angiografica si clinica dupa interventiile coronariene
[Hara, 2006].

In schimb, nu s-a remarcat nicio influenta a grosimii sarmei in ceea ce
priveste rata de deces si infarctul miocardic [Kastrati, 2001].

Toate aceste cerintele de proiectare pot fi realizate prin optimizarea
urmatorilor parametri:

1. selectia materialului;

2. dimensiunile sarmei si sectiunea transversala;

3. numarul de unitati circumferentiale si axiale repetabile si geometria lor;

4. procesul de fabricatie utilizat pentru a produce stentul.

2.3.2. Clasificarea stenturilor

Clasificarea stenturilor dupa modul de expandare

Dupa modul in care stenturile sunt fixate (expandate) in interiorul arterei,
deosebim doud categorii de stenturi:

- stenturi cu balon expandabil (Fig. 2.14) [Enkelhardt, 2012],

- stenturi autoexpandabile (Fig. 2.15) [Enkelhardt, 2012].
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Fig. 2.14. Stent cu balon expandabil [Enkelhardt, 2012]:
A. Stentul Tnaintea umflarii balonului
B. Stentul destins prin umflarea balonului

Fig. 2.15. Stent autoexpandabil, desfacerea stentului se face prin
retragerea dispozitivului de protectie, [Enkelhardt, 2012]

Initial, stenturile au fost fabricate din otel inoxidabil, fiind fixate pe peretele
vasului sanguin prin deformare plastica produsa prin umflarea unui balon plasat in
interiorul stentului. Ulterior au fost fabricate stenturi din materiale cu memoria
formei (auto-expandabile) care se pot fixa in interiorul vaselor sanguine prin
folosirea efectului de memoria formei.

In mod uzual, diametrul exterior al stenturilor este cu circa 10% mai mare
decat diametrul interior al vaselor, pentru a asigura fixarea sigura a acestora in locul
dorit. Flexibilitatea stenturilor auto-expandabile, fabricate din materiale cu memoria
formei, este de circa 10-20 ori mai mare decéat a celor fabricate din otel inoxidabil
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(expandabile cu balon), motiv pentru care pot prelua o deformatie reversibila de
circa 10% [Chelariu, 2006].

Stenturile auto-expandabile utilizeaza o serie de proprietati functionale ale
aliajelor cu memoria formei: superelasticitatea austenitei, memoria termica a
formei, modulul de elasticitate redus al martensitei. De exemplu, un stent poate fi
racit in apa cu gheata pentru transformarea in martensita, comprimat in stare
martensiticd, acoperit cu o teaca pentru un profil minim si apoi introdus in organism
printr-o mica deschidere. Dupa ce este plasat la locul vizat, teaca este retrasa,
stentul se incalzeste la temperatura corpului si astfel isi recupereaza forma sa
originald (forma caldd). Odata restaurata forma, cand material devine austenitic,
proprietatile superelastice ale stentului au drept rezultat exercitarea de forte radiale
constante si moderate pe peretele vasului [Chelariu, 2006].

Stentul auto-expandabil induce mai putine solicitari si leziuni vasului
sangvin, dar rigiditatea lui redusa se traduce printr-o capabilitate redusa de
reconstuctie a lumenului si revenire elastica a contractiei arteriale.

O comparatie intre proprietatile mecanice ale stenturilor expandate cu balon
si cele autoexpandabile a fost realizatd de catre Schmidt si colaboratorii sai
[Schmidt, 2004]. S-au evaluat flexibilitatea stenturilor, alungirea la expandare si
rezistenta radiala.

Compararea parametrilor selectati a aratat diferente specifice intre stenturile
autoexpandabile si cele expandate cu balon.

Conform Fig. 2.16, flexibilitatea stenturilor autoexpandabile este superioara
celuilalt tip, ceea ce prezinta un avantaj in vederea implantarii in tronsoane arteriale
curbate [Schmidt, 2004].
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Fig. 2.16. Rigiditatea la incovoiere a stenturilor expandate [Schmidt, 2004]

in ceea ce priveste modificarea lungimii stenturilor odatd cu expandarea, s-a
observat influenta unui singur parametru: geometria impletiturii. Astfel, in timp ce
toate stenturile cu balon expandabil au suferit o scurtare, in cazul stenturilor
autoexpandabile s-au finregistrat atat scurtari, cat si lungiri (Fig. 2.17) [Schmidt,
2004].

BUPT



2.3. Consideratii privind implanturile de tip stent 47

57 autoexpandabile
S
- —
10
—
=,
= expandate cu balon
= &
g‘ A
S ' ™
o
@ o T 1
(]
(5]
=
8
-5
=
=10 ~
Guidant Cordis Bard Medtronic Biotronik Peiron Boston Scientific
Acculink Frecise Luminexx AVE Bridge Bx38 Express Vascular
Bx40mm Bx40 Bx40mm Bx39 Bx37

Fig. 2.17. Modificarea lungimii, ca urmare a expansiunii stentului
la diametrul nominal [Schmidt, 2004]
Stenturile cu balon expandabil prezinta o rezistentd radiala mai ridicata, in
timp ce stenturile autoexpandabile sunt mai adaptate la flexibilitatea radiala a
vaselor sangvine (Fig. 2.18). In acelasi timp, stenturile autoexpandabile prezinta si o
recuperare superioara a formei initiale dupa o singura supra-incarcare [Schmidt,
2004].
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Fig. 2.18. Presiunea de colaps a stenturilor expandate, ca o masura a
rezistentei lor radiale [Schmidt, 2004]
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Dyet si colaboratorii sai au efectuat o serie de incercdri privind proprietdtile
mecanice ale stenturilor metalice. In acest sens, ei au ales 7 modele de stenturi
(atat stenturi expandate cu balon, cat si stenturi autoexpandabile), la care au
masurat rezistenta radiald, flexibilitatea, radioopacitatea si trasabilitatea [Dyet,
2000]. Toate stenturile au diametrul nominal de 8 mm.

Tabelul 2.13 prezinta rezistenta radiala a stenturilor la o deformatie de 0,5
(50% din diametrul original). De asemenea, pentru fiecare stent s-a determinat
deformatia specifica remanenta dupa indepartarea solicitarii.

Tabelul 2.13. Rezistenta radiald si deformatia remanenta a stenturilor [Dyet, 2000]

Stent Rezistenta radiald | Deformatie finala Deformabilitate
(N) (%)

VIP 5.4 0.4 Plastica
Palmaz Crown 5.3 0.39 Plastica
Ave Iliac Bridge 5.0 0.32 Plastica
Wallstent 3.9 0.04 Elastica
Instent Vascucoil 2.7 0.01 Elastica
Symphony 3.4 0.01 Elastica
Memotherm 2.7 0.01 Elastica

in Tabelul 2.14 este dat3 forta necesard pentru a flexa fiecare stent la 10°.
Cu cét forta este mai redusa, cu atat stentul este mai flexibil.

Tabelul 2.14. Flexibilitatea stenturilor [Dyet, 2000]

Stent Flexibilitate
[N]
VIP 148x10-2
Palmaz Crown 64x10-2
Ave Iliac Bridge 49x10-2
Wallstent 20x10-2
Instent Vascucoil 10x10-2
Symphony 3x10-2
Memotherm 0,5x10-2

Tabelul 2.15 prezinta cantitatea de aluminiu, in milimetri, necesara pentru a
face invizibil stentul la fluoroscopie. Cu cat este mai mare aceasta valoare, cu atat
stentul prezinta o radioopacitate mai buna.
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Tabelul 2.15. Radioopacitatea stenturilor [Dyet, 2000]

Stent Radioopacitate (mm Al)

VIP 27.5

Palmaz Crown 27.5

Ave Iliac Bridge 27.5

Wallstent 27.5
Instent Vascucoil 25

Symphony 22.5
Memotherm 15

in Tabelul 2.16 se prezintd trasabilitatea stenturilor pentru o bifurcatie
arteriala la un unghi de 60°, respectiv 90°.

Tabelul 2.16. Trasabilitatea stenturilor pentru unghiuri ale bifurcatiei arteriale de

60°, respectiv 90° [Dyet, 2000]

Stent

Trasabilitate

90°

60°

VIP

Palmaz Crown

Ave Iliac Bridge

Wallstent

Instent Vascucoil

Symphony

+| +| +] +

Memotherm

+| | ]+ +

In Tabelul 2.17 sunt prezentate cateva modele de stenturi autoexpandabile
din nitinol regasite pe piata [Stoeckel, 2004].

Din punct de vedere al modului de fabricare a stenturilor autoexpandabile
din nitinol, se disting trei tipuri [Stockel, 2004]:

1. Stenturi pe baza de fir

Evolutia stenturilor din nitinol este in mod strans legata de dezvoltarea
materialului in sine. La inceput, nitinolul a fost disponibil doar sub formd de sarma.
In consecintd, modelele timpurii de stenturi din nitinol erau niste spirale de sarma

(Fig. 2.19).

Stenturile spiralate facute din sarma rotunda sau plata din nitinol sunt inca
disponibile. Ele sunt utilizate in principal pentru aplicatii non-vasculare (de exemplu,

ameliorarea obstructiei uretrare) [Stockel, 2004].
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Tabelul 2.17. Modele de stenturi auto-expandabile din nitinol, disponibile pe piata

[Stoeckel, 2004]

Producator Mume Model
Bard Memotherm tub taiat laser -
Bard Memotherm-Flexx tuly taiat laser
Bard Luminexx tuly taiat lager IMarker Ta sudat
Braun WVascuflex SE tub téiat laser -
Bictronik Philon tub téiat laser acoperit SiC
BSC Radius tub taiat laser -
BSC Symphony fir sudat manson markeri Ptir
BSC Ultraflex fir fricotat -
Belion Medical Sprinter fir impletit -
Campus Campus tuly taiat laser -
Cook ) fir fricotat manson markern Au
Cook Zilver tub téiat laser Markeri Au selectati
Cordis SMART tub téiat laser -
Cordis SMARTeR tub taiat laser Markeri Ta selectati
Cordis SMARTControl tuly taiat laser Markeri Ta selectati
Cordis Precize tuly taiat lager -
EndoCars Horizon fir apirala plat -
EndoTex MNexStent tub téiat laser -
Enginesrs and Doctors Memokath fir spirala -
FlexStent Medical FlexStent fir impletit acopent cu Au
Guidant Dynalink tub téiat laser -
Intratherapeutics IntraCoil fir spirald -
Intratherapeutics Protege tub taiat laser -
Intratherapeutics Protégé GFS tuly taiat laser Markeri Ta selectati
Intratherapeutics EndoCaoil fir spirala plat -

Intratherapeutics

EsophaCoil-SR

fir apirala plat

Jomed Jogtent Selfx tuly taiat lager -

Jotec FlowStent Diamond tuly taiat laser acoperit DLC
Medicomn Expander fir impletit -

Medtronik AVE Bridge SE tub téiat laser -
Optimed Sinug tub téiat laser -
Optimed Sinus-Aorta tuly taiat laser -
Optimed Sinus-Flex tul taiat laser acoperit DLC {opt.)
Opftimed Sinus-TIPFS tub téiat laser preformate
Optimed Sinus-REPO tub téiat laser acoperit DLC {opt)
Yascular Architects Aspire Cu dubla sind, scara spirala acoperit PTFE

Fig. 2.19. Stent Intracoil [Stockel, 2004]
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Un avantaj al stenturilor spirala este recuperarea lor usoara in anumite
aplicatii, prin simpla aplicare a unei solutii refrigerate. Stenturile devin moi si pliabile
si pot fi recuperate cu ajutorul unui cleste (Fig. 2.20) [Stockel, 2004].

Fig. 2.20. Implantarea si recuperarea unui stent Horizon [Stockel, 2004]

Alte modele de stent bazate pe fire din nitinol sunt stentul Cragg (MinTec,
Fig. 2.21) [Stockel, 2004], o spirald sinusoidala cu inele ,cusute” pentru aplicatii
vasculare si non-vasculare, si stentul din sarma ,tricotata” Ultraflex Esophageal
Stent (Microvasive, BSC).

Fig. 2.21. Stent Cragg (MinTec) [Stodckel, 2004]

Cel mai noi modele sunt stentul biliar ZA (Cook, Fig. 2.22), un model
Jtricotat” modificat, si stentul ,impletit” Expander Stent (Medicorp).

BUPT



52 Stadiul actual al cercetarilor privind interactiunea dintre stent si artere - 2

Fig. 2.22. Sten biliar ZA (Cook) [Stéckel, 2004]

Stentul Symphony (Boston Scientific) este un model format din sarme
sudate pentru a forma celule hexagonale. In timp stenturile pe baza de fir sunt
foarte flexibile, stentul Symphony este destul de rigid (Fig. 2.23) [Stockel, 2004].

Fig. 2.23. Stent Symphony ( Boston Scientific) [Stdckel, 2004]

2. Stenturi pe baza de foaie

Un dezavantaj al stenturilor pe baza de fir ,impletit” sau ,tricotat” este
suprapunerea filamentelor. Acest lucru creste "grosimea peretelui" stentului si,
automat, profilul. Mai mult decat atat, exista preocupari legate de coroziunea prin
frecare sau uzura nitinolului din punctele de suprapunere [Stockel, 2004].

Atunci cand foile de Nitinol au devenit disponibile, Angiomed (Bard) a
dezvoltat primul stent din foaie de nitinol taiata cu laser, rulata si sudata (Fig. 2.24).
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Fig. 2.24. Stent Memotherm (Bard Angiomed) realizat din tabla
(bare sudate) [Stockel, 2004]

3. Stenturi pe baza de tub

La mijlocul anilor 1990, au aparut pe piata tuburi din nitinol fara cordon de
suduré.AAstfeI a devenit posibild decuparea cu laser a componentelor tubulare din
nitinol. In prezent, cele mai multe stenturi auto-expandabile din nitinol sunt obtinute
prin tdiere cu laser a tuburilor de Nitinol [Stockel, 2004].

Cele mai elocvente exemple sunt Angiomed (Bard) Memotherm (Fig. 2.25) si
Scimed Radius.

Fig. 2.25. Stentul Memotherm [Stéckel, 2004]

Memotherm este un model rigid, cu celule inchise in forma de romb, similar
cu stentul cu balon Palmaz. Stentul Radius, pe de alta parte, este un model flexibil
cu celule deschise, cu inele secventiale legate prin segmente rigide dispuse periodic.

Cele mai multe stenturi din nitinol taiate laser folosesc variatii si / sau
combinatii ale acestor caracteristici de baza (Fig. 2.26, 2.27).
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Fig. 2.26. Stentul SMART (Cordis)

Fig. 2.27. Stenturi tubulare din nitinol, taiate cu laser [Stockel, 20047]:
a) Jostent SelfX (Jomed)
b) DynaLink (Guidant)

Clasificarea stenturilor din punctul de vedere al materialului din care
sunt fabricate

Materiale folosite la fabricarea stenturilor trebuie sd prezinte proprietatile
fizice, mecanice si chimice stricte.

Materialele metalice ale unui stent expandabil trebuie sd aiba plasticitate
suficienta pentru ramane la dimensiunea doritd cand este implementat. Stenturile
auto-expandabile trebuie sa fie fabricate din metale cu o elasticitate suficienta,
astfel incat acestea sa poata fi comprimate, apoi expandate, pastrand o rigiditate
suficientf:i a inelului radial pentru a preveni reinchiderea vasului de sange [Taylor,
1996]. In Tabelul 2.18 [Alicea, 2004, Mani, 2007] sunt prezentate proprietatile
mecanice ale materialelor metalice utilizate la fabricarea stenturilor.

Primele generatii de stenturi coronariene au fost fabricate din otel inoxidabil
chirurgical sau tantal, desi mai multi cercetatori au sugerat, de asemenea, utilizarea
de stenturi temporare sau permanente din nitinol, datorita proprietatilor elastice,
termice si de memoria formei ale aliajului [Dotter, 1969, Beyar, 1994, Eigler, 1994].

Printre caracteristicile chimice ale materialului, coroziunea este de maxima
importanta. Formarea unui film de oxid la suprafata metalului intarzie aparitia
coroziunii, iar pentru unele metale, cum ar fi cromul si titanul, aceasta pasivizare
are o eficienta deosebita [Bertrand, 1998].
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Cu toate acestea, lichidele sarate (cum este si sangele) va destabiliza stratul
de oxid al multor metale. Astfel, s-a putut demonstra ca particulele rezultate in
urma coroziunii pot migra de la implanturile metalice in alte parti ale corpului
[Taylor, 1996]. Din fericire, rezultatele pe termen lung ale protezelor coronariene
din otel inoxidabil sau tantal nu au aratat urme de toxicitate locald sau la distanta
[Robinson, 1996].

O serie de factori, cum ar fi proprietatile reologice ale sangelui, flexibilitatea
longitudinala, rigiditatea inelului si calitatea suprafetelor influenteaza performantele
diverselor modele de stenturi.

De Scheerder a demonstrat ca slefuirea electrochimica a stenturilor din otel
inoxidabil a condus la scaderea semnificativa a trombozelor timpurii si la reducerea
formarii neointimale pe suprafata arteriald, comparativ cu stenturile mate [De
Scheerder, 1997]. Alte studii au analizat avantajele oferite de placarea ionica sau
galvanizarea suprafatelor stenturilor din otel inoxidabil, dar nu s-au observat
fmbunatatiri notabile [Schmidmaier, 1997, Zimmerman, 1995].

Tabelul 2.18. Proprietatiile mecanice ale materialelor metalice utilizate la fabricarea
stenturilor [Alicea, 2004, Mani, 2007, Enkelhardt, 2012]

Metal Nitinol Nitinol Tantal SS Co-Cr
Austenita Martensita 316L
Coeficientul lui Poisson 0,3 0,3 0,35 X X
Duritate [Vickers] X X 100 199 410 -
545
Modulul lui Young [GPa] 75 28 186 193 235
Modulul de elasticitate 29 11 69 X X
transversal [GPa]
Limita de curgere [MPa] 560 100 X 330 707
Tensiunea de rupere 754-960 754-960 450 585 940
[MPa]
Alungirea la rupere [%] 15,5 15,5 X 45 1
Capacitate termica [1/g- 32 32 153 0,5
oc]
Conductivitate termica 10 10 54,4 X 14,7
[W/m:-K]
Coeficient de dilatare X X X 9,6- 5,6
termica [1076/°C] 10,4 9,1
17,3-
18,8

Avand in vedere materialul din care sunt fabricate stenturile, putem
distinge:

a) Stenturi din otel inoxidabil

Majoritatea stenturilor cu balon expandabil de pe piata sunt fabricate din
otel inoxidabil 316L, cu continut redus de carbon (0,03% din masa aliajului). Acest
aliaj este compus din fier (intre 60% si 65%), amestecat cu crom (itre 17% si 18%)
si nichel (intre 12% si 14%). Continutul de crom oferd o protectie foarte buna
impotriva coroziunii, contribuind totodatd la rezistenta si duritata materialului
[Ratner, 1996, Park, 1995].

Cele mai frecvente marci de stenturi din otel inoxidabil sunt Palmaz-Schatz
(Fig. 2.28), Wallstent, Dyvisio si Cook.
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N S 4
Fig. 2.28. Stent Palmaz-Schatz [http://www.jnjgermany.de]

b) Stenturi din nitinol

Aliajul Ni-Ti cunoscut sub numele de nitinol (Fig. 2.29) s-a dovedit a avea un
pachet de proprietati fizice, mecanice si chimice optim pentru implanturile de tip
stent. Cu toate ca nitinolul prezinta o biocompatibilitate foarte buna, utilizarea
acestuia a ridicat cateva semne de intrebare, indeosebi in privinta eliminarii ionilor
de nichel, ceea ce poate conduce la declansarea unor puternice reactii imunogene
[Ratner, 1996, Ryhanen, 1997, Castleman, 1976].

P —

Fig. 2.29 Stent din Nitinol [http://www.nnoble.com]

in mod ideal, un stent ar trebui s3 reziste in timpul proceselor de zdrobire
fiziologice normale (forte radiale rezistente), exercitdnd totodata o fortd pasiva
redusa pe peretele vasului in timpul de recuperare (fortd cronica pasiva). Aceste
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forte sunt, de fapt, fortele corespunzatoare tensiunilor de platou ale curbei
caracteristice tensiune-deformatie (Fig. 2.30) [ Morgen, 2003].

Platoul superior reprezinta forta necesara pentru a deforma stentul sau forta
rezistentd de strivire (forta radialda rezistentd), iar platoul inferior reprezinta forta
exercitata asupra tesutului vasului de sange in timpul expandarii stentului. Platoul
fortei cronica pasiva denota ca stentul continud sa exercite o forta constanta intr-un
interval considerabil de recuperare a deformatiei specifice (aproximativ 4 sau 6%)
[Morgen, 2003].

Prin aplicarea unor tratamente termice adecvate si selectia atenta a aliajului,
aceste tensiuni de platou pot fi ajustate astfel incat sa satisfaca cerintele impuse
unui anumit model de stent.

structura fazei
mama
Stent pliat in vederea
inserarii
— > OCOCHA
[0}
c structura
=} e
2 martensitica
c
2 Forta radiala rezistenta (FRR)
Forta cronica pasiva
minima (FCP)
structura fazei
mama Stent expandat
+——— RXXXXA
structura
martensitica

Defor FTlati,e

Fig. 2.30. Forta radiala rezistiva si forta cronica in functie de bucla de de histerezis super-elastic
[Morgen, 2003]

c) Stenturi din aliaj cobalt-crom (cu sau fara miez de platina)
Co-Cr este un aliaj cu o densitate mare si o buna rezistenta la tractiune. Un
alt avantaj este biocompatibilitatea foarte buna (in special in combinatie cu platina).

Fig. 2.31. Stent din aliaj cobal-crom [http://www.abbottvascular.com]
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Principalul neajuns este dat de limita de curgere mult mai mica decat
rezistenta sa la tractiune, crescand riscul aparitiei deformatiilor plastice (ireversibile)
in timpul stréngerii si plasarii stentului. In Fig. 2.31 este prezentat un stent din aliaj
cobalt-crom.

d) Stenturi din tantal

Tantalul conferd, teoretic, o serie de avantaje fata de otelul inoxidabil, avand
biocompatibilitate foarte buna, radioopacitate, proprietati mecanice ridicate si lipsa
feromagnetismului.

Tantalul este considerat un material bioinert. Dupa implantare, firul stentului
din tantal este supus oxidarii, rezultdnd un oxid foarte stabil chimic si extrem de
rezistent la degradare [Taylor, 1996].

Cele mai frecvente marci de stenturi din tantal sunt Wiktor (Fig. 2.32),
Fontaine-Dake, Coil.

Fig. 2.32. Stentul din tantal Wiktor [http://ars.els-cdn.com]

e) Stenturi polimerice
Stenturile polimerice (Fig. 2.33) reprezintd o categorie relativ recent aparuta

pe piata.

Fig. 2.33. Stent polimeric [http://www.dicardiology.com]
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De obicei, stenturile polimerice fac parte din categoria stenturilor cu livrare
de medicament (medicamentul este continut de materialul stentului, nu este dispus
sub forma unui strat acoperitor) si sunt, in general, biodegradabile.

Din punctul de vedere al materialului, distingem stenturi din biopolimeri
(colagen, elastina) sau polimeri de sinteza (polietilena tereftalatd, policaprolactona,
poli-L-acid lactic).

) 15 mm .
|
N NN samas TR
L I

Lobi centrali Fibre longitudinale Lobi periferici

Fig. 2.34. Structura schematica a unui stent biodegradabil polimeric
(vedere laterald) [Su, 2003]

Stentul polimeric este construit cu numar diferit de rotatii elicoidale (12 in
Fig. 2.34). Fiecare rotatie are un lob central si trei lobi periferici. Lobii centrali
formeaza coloana vertebrald a stentului. Trei fibre longitudinale sunt fixate pe
suprafata exterioara a lobilor centrali folosind o solutie vascoasa PLLA-cloroform. De
obicei, lungimea fiecarui stent este de 15 mm si diametrul initial este de 1,9 mm;
diametrul dupa extinderea balonului este de 3,2 mm, iar lungimea ramane
neschimbata. Lungimea stentului este usor ajtstatd in timpul fabricatiei prin
cresterea numarului de rotatii elicoidale. Diametrele lobilor periferici si centrali
determina diametrul final al stentului [Su, 2003].

Lobi periferici Lobi centrali Fibre longitudinale

Pasul 1 Pasul 2 Pasul 3

Fig. 2.35. Schema sectiunii transversale a stentului polimeric dilatat
(vedere frontald) [Su, 2003]
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Expandarea unui stent polimeric este prezentata in Fig. 2.35. Se pot distinge
trei pasi:

Pasul 1: stentul este montat pe un cateter cu balon de angioplastie;
regiunea umbrita reprezinta balonul dezumflat.

Pasul 2: presurizarea balonului determina transferul fibrelor de la lobii
periferici, la lobul central. Sagetile indica extinderea stentului in directia radiala.

Pasul 3: exista numai un lob central extins, dupda ce balonul este umflat
complet [Su, 2003].

Toate aceste stenturi sunt formate exclusiv din materialul de baza.
Excluzandu-le pe cele din material polimeric, aceste stenturi mai sunt denumite si
bare metal stents (BMS) - stenturi din metal gol. .

O categorie aparte formeaza stenturile acoperite (coated stents). In cazul
acestor implanturi, s-a recurs la aplicarea unui strat exterior, in vederea conferirii
unor caracteristici superioare de biocompatibilitate sau asigurarii reducerii ratei de
restenoza, trombogenitate etc. Stratul acoperitor influenteazd atat rezultatele
angiografice, cat si cele clinice ale stentului. Suprafata stentului este responsabila
pentru raspunsurile vasculare cum ar fi cazul cascada cu depunere de trombocite si
leucocite pe marginile stentului, urmatd de migrarea celulelor musculare netede,
producerea de matrice extracelulare si, in cele din urma, dezviltarea hiperplaziei
neointimale [Hara, 2006].

Din aceasta categorie de stenturi, putem distinge:

- stenturi acoperite cu aur;

- stenturi acoperite cu materiale ceramice;

- stenturi cu acoperire polimerica;
stenturi acoperite cu substante naturale;
stenturi cu eliberare de medicamente;
stenturi acoperite cu tesut biologic.

1) Stenturi acoperite cu aur

Teoretic, aurul, fara alte aliaje, ar trebui sa produca o reactie
nesemnificativa la nivelul tesutului. Aceasta reactie a organismului este asociata cu
o trombogenitate redusda, observata in studii preclinice [Tanigawa, 1995]. De
asemenea, aurul este biocompatibil si radioopac, permitdnd pozitionarea usoara a
stentului. In Fig. 2.36 este prezentat un stent din otel inoxidabil acoperit cu aur.

Fig. 2.36. Stent acoperit cu aur [http://blog.mediligence.com]
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Totusi, stenturile din otel inoxidabil acoperite cu aur au fost asociate cu
activarea trombocitelor si formarile neointimale. Kastrati a dezvaluit ca tromboza
stentului a aparut in 2,5% din cazuri, iar restenoza in 49,7% din cazuri. Pe de alta
parte, rezultatele obtinute in cazul pacientilor carora le-au fost implantate stenturi
din otel inoxidabil fara acoperire au fost net superioare: tromboza a aparut in 0.8%
din cazuri, iar restenoza s-a manifestat in 38.1% din cazuri [Kastrati, 2001].

Reifart a raportat rate de restenoza de 37,7% in grupul cu stenturi placate
cu aur si 20,6% in grupul cu stent metalic fard placare [Reifart, 2004]. Park a
identificat restenoza la 46,7% din pacientii carora le-au fost implantate stenturi
acoperite cu aur, respectiv la 26,4% din pacientii care au primit stenturi fara
acoperire [Park, 2002].

Silber a aratat ca stenturile din otel electroplacate (galvanizate) cu aur, cu
prelucrare termica speciala de netezire a suprafetei de acoperire nu produc
rdspunsuri adverse ale tesutului iar hipertrofia neointimala si inflamatia sunt foarte
reduse. In pofida acestor imbunatatiri, nu a scazut rata de restenoza comparativ cu
stenturile metalice goale in procesul NIRTOP (33.1% fata de 17.8%) [Silber, 2003].

2) stenturi acoperite cu materiale ceramice

Carbura de siliciu este un semiconductor, iar atunci cand se utilizeaza ca
invelis pentru stenturi, reduce reactiile trombogene si inflamatorii [Hamm, 2003].
Stenturile acoperite cu carburd de siliciu (Fig. 2.37) au aratat o reducere
semnificativd a evenimente negative pentru anumite grupuri de pacienti cu risc
ridicat [Hamm, 2003]. Cu toate acestea, nu s-a observat nicio imbunatatire a
rezultatelor angiografice si clinice, comparativ stenturile din metal neacoperite
[Unverdorben, 2003, Tanajura, 2003].
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Fig. 2.37. Stent cu acoperire de carbura de siliciu [http://www.medgadget.com]

[Paszenda, 2010] a propus, bazandu-se pe experienta pozitiva acumulata cu
implanturile de otel Cr-Ni-Mo si Co-Cr-Mo, acoperite cu un strat de carbon pasivat,
utilizarea acestei proceduri si in cazul stenturilor. Formarea stratului pasiv de carbon
implicd mai multe etape. Acestea includ procesul de lustruire electrolitica, pasivare
chimica si de aplicare a stratului de carbon [Paszenda, 2005].

Grosimea stratului de carbon pasivat, masurata prin microscopie electronica
cu transmisie de inalta rezolutie, este de 40-60 nm.

Aplicarea unui strat de carbon la suprafata stenturilor din otel Cr-Ni-Mo
poate fi o metoda eficienta in limitarea reactivitatii suprafetelor in mediul sangelui si,
in consecinta, a procesului de coagulare [Paszenda, 2010]. De asemenea, s-a
observat ca stentul coronarian de tip spirala din otel Cr-Ni-Mo, cu strat de acoperire
din carbon pasivat prezinta o bio-toleranta foarte buna [Paszenda, 2010].

3) Stenturi acoperite cu strat polimeric
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Cunoscéndu-se o serie de aplicatii ale polimerilor indeosebi in medicina
stomatologicad, s-a incercat utilizarea acestora si sub forma unor straturi protectoare
la suprafata stenturilor din otel inoxidabi. Polimerii utilizati in stentare pot fi impartiti
in doua categorii: polimeri sintetici non-biodegradabili si polimeri sintetici
biodegradabili.

Principalul dezavantaj al polimerilor consta in provocarea unor reactii
alergice deosebit de intense. Acest fapt a condus si la restrangerea utilizarii acestui
tip de stenturi.

Acoperirea polimerica poate fi aplicata tuturor stenturilor metalice.

Dintre polimerii sintetici non-biodegradabili, pentru acoperirea stenturilor s-
au folosit poliuretanul, poli(dimetil)siloxan (silicon), respectiv polietilena tereftalata
(dacron) [Bertrand, 1998].

Din punctul de vedere al testelor clinice, singura solutie viabila a fost oferita
de acoperirea cu fosforilcolind (un biopolimer continut de membrana celulara) sau
fosforilcolina incrucisata [Malik, 1997].

Principalele grupe de polimeri biodegradabili utilizati pentru acoperirea
stenturilor metalice sunt poli-L-acidul lactic (PLLA), policaprolactona, copolimerul
polihidroxilbutirat/valerat, copolimerul oxidului de polietilena tereftalata etc.
[Bertrand, 1998]. Si in cazul acestor polimeri au fost inregistrate reactii inflamatorii
puternice, ceea ce le limiteaza drastic aplicabilitatea. [Bertrand, 1998]
concluzioneaza ca un singur polimer, PLLA (Fig. 2.38), se preteaza utilizarii la
stenturi, dar numai pentru a servi ca matrice temporara pentru eliberarea de
medicamente.

Fig. 2.38. Stent acoperit cu polimeri biodegradabili [http://www.euromedical.gr]

4) Stenturi acoperite cu substante naturale

Pentru minimizarea reactiilor inflamatorii, s-a incercat acoperirea stenturilor
cu substante naturale, continute de tesuturile biologice. Substantele utilizate cu
predilectie au fost fibrina si heparina.

Fibrina a fost rapid catalogatd ca fiind necorespunzatoare aplicatiilor de
stentare, intrucdt a produs o puternica reactie de corp strdin, iar proliferarea
neointin’lalé a fost foarte accelerata [Holmes, 1994, Baker, 1996].

In schimb, stenturile acoperite cu heparind au oferit rezultate pozitive.
Astfel, stratul de heparina reduce aparitia trombozelor timpurii [Stratienko, 1993,
Bailey, 1994, Sheth, 1995, Legrand, 1997, Vrolix, 1997] si incetineste depunerea
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stratului de celule endoteliale la suprafata stentului [Hardhammar, 1996, Serruys,
1996]. Stenturile acoperite cu heparind arata rezultate favorabile prin reducerea
trombozei de stent si a raspunsurilor proliferative vasculare. Heparina reduce
numarul leucocitelor si adeziunea trombocitelor [Scheerder, 1997, Blezer, 1998].

Cateva studii clinice au evaluat stenturile Palmaz-Schatz acoperite cu
heparina la pacientii cu angind pectorala atat stabila cat si instabila, remarcandu-se
o serie de efecte favorabile [Serruys, 1998, Stone, 1999, Grines, 1999].

Alt studiu a aratat ca stenturile acoperite cu heparind BX Velocity
(HEPACOAT) s-au dovedit sigure pentru pacientii cu leziuni novo sau restenotice
native ale arterelor coronare [Mehran, 2003].

Cu toate acestea, unele studii clinice vizand stenturile acoperite cu heparina
nu au aratat niciun impact asupra trombozei stent si restenozei fata de stenturile
neacoperite.

Stenturile acoperite cu fosforilcolind (PC) prezinta un interes aparte
deoarece PC-ul este o parte integranta a membranelor celulare umane. Din acest
motiv, ele sunt biocompatibile si anti-alergice. Adeziunea trombocitelor este
diminuata, astfel incat formarea trombilor poate fi scazutd. De asemenea, aceste
stenturi trezesc raspunsuri inflamatorii mai putin negative si au aceeasi grosime ca si
stenturile fara acoperire. In plus, stratul de fosforilcolind poate servi ca mediu de
livrare de medicamente.

Stenturile acoperite cu fosforilcolind au fost utilizate pentru a elimina prin
elutie estrogen [New, 2002]. S-a remarcat o reducere a hiperplaziei neointimale,
fara intarzierea restaurarii vasculare [Hara, 2006].

5) Stenturi cu eliberare de medicamente

Acoperirea cu medicamente antiproliferative, cu sau fara polimeri s-a
dovedit a fi semnificativ mai performanta in studiile clinice. Existda o gama larga de
polimeri si materiale ceramice care se preteaza acoperirii suprafetei stenturilor si
care pot oferi o eliminare progesiva de medicamente.
Eliberarea treptata in zona stentului a unor medicamente mensite sa limiteze
tromboza timpurie si proliferarea neointimalda a reprezentat o prioritate inca de la
inceputurile implanturilor de tip stent. Treptat, s-a ajuns la dezvoltarea unei
categorii aparte de stenturi, denumite, in limba englezd, drug-eluting stents
(stenturi cu eliberare de medicamente - Fig. 2.39 [Alicea, 2004]).

Fig. 2.39. Stenturi cu eliberare de medicamente [Alicea, 2004]
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Medicamente pot fi eliberate prin mecanisme de difuzie sau in timpul
defalcarii polimerice.

Astfel, medicamentele pot fi integrate intr-o matrice ceramica (de exemplu,
carburd de siliciu) sau polimerica (poliuretani, celuloza, fibrina etc.) [Bertrand,
1998], dispusa intr-un strat uniform la suprafata stentului. Principalele medicamente
utilizate Tn aceste acoperiri sunt forskolina, colchicina, etedrinatul, diversi inhibitori
ai raspunsului imunitar.

6) Stenturi acoperite cu tesut biologic

O altd abordare interesanta constd in oferirea unei acoperiri naturale
stentului prin folosirea celulelor endoteliale modificate genetic.

Aceasta tehnica a fost utilizatd anterior pentru acoperirea grefelor
endovasculare. In plus, aceste celule modificate genetic pot genera cresterea
activitatii fibrinolitice locale [Dichek, 1989, Flugelman, 1992].

Cu toate ca aceasta procedura este extrem de promitatoare din punct de
vedere teoretic si al studiilor in vitro, eficienta ei este limitatda de retentia de celule
dupa extinderea stentului si expunerea la fluxul pulsatoriu al séngelui [Flugelman,
1992, Scott, 1995].

O categorie speciald este reprezentata de stenturile radioactive. Stenturile
radioactive (Fig. 2.40, [Alicea, 2004] ) s-au dovedit a inhiba blocarea rapida a
arterelor, in urma angioplastiei (restenoza).

Fig. 2.40. Stent radioactiv [Alicea, 2004]

in prezent, este in curs de dezvoltare tehnica aplicdrii unei rate reduse de
dozaj (LDR) radioactiv prin intermediul unei surse de Iridiu 192 sau Aur 198. Acesti
doi izotopi emit cantitati simimilare de energie sub forma razelor gamma (405 keV
pentru Au 198, respectiv 397 keV pentru Ir 192) [Alicea, 2004].

Totusi, cele mai multe stenturi radioactive de pe piata folosesc Fosfor 32,
care are un timp injumatatire mult mai mare decat faza acuta de proliferare
celulara, dar prea scurt pentru a inhiba pe termen lung aparitia restenozei.

Principala problema care se pune in cazul stenturilor radioactive este
calibrarea corecta a radioizotopilor.

Radioizotopul P 32 se preteaza in mod deosebit procedurii de implantare
ionica. Sursele radioactive cu ioni necesita randament ridicat pentru a mentine
necesarul de material radioactiv la niveluri scazute. Fiabilitatea, usurinta in operare
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si intretinere sunt obligatorii. De asemenea, este important ca si emitanta sa fie
redusa, minimizandu-se pierderile in timpul separarii de masa [Alicea, 2004].

2.3.3. Tehnologia de fabricatie a stenturilor

Cerintele tehnologiei de stentare pot fi grupate in trei categorii [Schuessler,
20071]:

- cerintele de proiectare;

- proprietatile materialului;

- aspectele legate de piata de desfacere.

Aceste aspecte afecteaza si vor continua sa afecteze dezvoltarea in domeniul
tehnologiilor de fabricatie, in diferite moduri si la diferite niveluri (Fig. 2.41)
[Schuessler, 2007].

Pret Cerinte clinice
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Fig. 2.41. Factorii care influenteaza tehnologia de fabricatie a stenturilor [Schuessler, 2007]

1) Prelucrarea cu ajutorul LASER-ului

Tehnologia LASER este alegerea principala in ceea ce priveste fabricarea
stenturilor. Miniaturizarea dispozitivelor de tdiere cu laser, concomitent cu
fmbunatatirea controlului atat in ceea ce priveste puterea fascicolului, cat si
traiectoria de taiere au condus la o crestere semnificativa a randamentului
procesului de fabricatie, dublata de o calitate deosebita a produselor finite
[Schuessler, 2007].

Tehnologia de fabricare a stenturilor cu ajutorul fascicolului LASER cunoaste
doua procedee distincte:

a) taierea prin topire a materialului de baza;

b) taierea prin vaporizarea locala a materialului de baza, prin intermediul
unor impulsuri de energie ridicata.

BUPT



66 Stadiul actual al cercetarilor privind interactiunea dintre stent si artere - 2

Taierea prin topire a materialului de baza consta in proiectarea unui fascicol
LASER asupra semifabricatului, rezultand topirea locala a cilindrului sau a foitei de
material. Acesta a fost primul procedeu de prelucrare cu LASER utilizat in fabricarea
stenturilor. Avantajele acestui procedeu constau in rezolutia laterala foarte buna
(latimea canalului debitat este controlatd foarte bine), flexibilitate ridicata si cost
relativ redus. Acest procedeu prezintda, insa, doua dezavantaje majore, care-i
limiteaza aplicabilitatea si compromite calitatea produselor finite: alterarea termica
a materialului din vecinatatea taieturilor si prezenta bavurilor [Schuessler, 2007].
Cu alte cuvinte, acest procedeu trebuie intotdeauna completat de un tratament
termic global (in cazul stenturilor metalice) si debavurare.

Taierea prin vaporizarea locald a materialului de baza utilizeaza impulsuri
LASER de finalt nivel energetic, iar materialul este vaporizat direct, fara topire
prealabila. Chiar daca acest procedeu necesita aparaturd mai scumpd si mai
sofisticatd, avantajele aduse comparativ cu topirea LASER sunt decisive: procedeul
nu produce alterarea termica a materialului din vecinatatea taieturii, nici bavuri.
Singurele dezavantaje constau in rezolutia lateralda ceva mi redusad si
neuniformitatea latimii taieturii la diverse adéancimi [Schuessler, 2007].

2) Gravarea foto-chimica

Gravarea fotochimica este un procedeu utilizat indeosebi in combinatie cu
alte tehnologii de fabricatie, cum este sudarea sau debitarea cu LASER [Schuessler,
2007].

Desi poate fi folosita la fabricarea stenturilor din otel inoxidabil si nitinol,
gravarea fotochimica prezinta doua dezavantaje majore:

- nu poate fi utilizata in cazul tuturor materialelor pentru stenturi;

- adancimea de penetrare este foarte mica, astfel incat acest procedeu nu
poate fi aplicat majoritatii stenturilor coronariene [Schuessler, 2007].

3) Depunerea stratului metalic pe o peliculd subtire

Aceasta tehnologie (utilizatd Tn combinatie cu gravarea foto-chimicd)
permite realizarea unor implanturi de dimensiuni foarte mici, avdnd grosimea
peretelui de ordinul micronilor (Fig. 2.42, 2.43) [Schuessler, 2007].

Fig. 2.42. Cilindru subtire produs prin depunere prin
pulverizare catodica [Zarins, 2004].
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pulverizare, atasat unui stent din NiTi fabricat in mod conventional [Riepe, 2002].

Procedeul consta in pulverizarea materialului pe un substrat plan (foaie
metalicd) sau pe un schelet tridimensional, aflat in miscare de rotatie [Gupta, 2004,
Banas, 2004]. Principalul avantaj al procedeului consta in puritatea stratului depus,
ceea ce reduce semnificativ trombogenitatea comparativ cu materialul prelucrat prin
tehnologii conventionale [Shevchenko, 2004].

Dezavantajele acestei tehnologii constau in costurile ridicate de productie,
tehnologia complicata si scumpa (mediul de depunere trebuie sa fie un vid foarte
inalt - ultra high vacuum), precum si existenta unor brevete extrem de restrictive
[Schuessler, 2007].

4) Electroformarea

Electroformarea constd in depunerea galvanica a materialului de baza pe
zonele neacoperite prin fotolitografie ale modelului produsului finit. Ulterior, modelul
este dizolvat intr-o baie chimicd, ramanand doar structura depusa galvanic. Chiar
daca aceastd tehnologie de fabricatie este deosebit de avantajoasd din punct de
vedere economic (in special in cazul productiei de serie), oferind, in plus, calitate si
precizie deosebite, ea nu poate fi utilizatd decat in cazul stenturilor din metale pure
(aur, argint, nichel) [Schuessler, 2007].

2.4. Sinteze asupra materialelor utilizate la fabricarea
stenturilor

Aplicatiile de bioinginerie necesita o gama larga de materiale care sa
prezinte proprietati compatibile cu tesuturile organismului.

Pentru o buna functionalitate a implanturilor, la alegera materialului se tine
cont de mai multi factori, cum ar fi tipul de interactiune cu vasele de sange si
durata de implantare, iar principala diferenta o fac proprietatile mecanice ale
acestora. Astfel, in general, dintr-o gama larga de biomateriale se vor alege acele
materiale care au proprietati mecanice cat mai apropiate de cele ale tesutului cu
care urmeaza sa interactioneze. Fiecare material are argumente pro si contra.
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Aliajele Co-Cr au o densitate mare si o buna rezistenta la tractiune, dar limita de
curgere este mult mai mica decadt rezistenta sa la tractiune. Otelul nu are
proprietatii mecanice deosebit de bune, dar are un pret scazut si este usor accesibil.
Nitinolul are o buna rezistenta la rupere, iar alungirea la rupere este de 20 de ori
mai mare decat a otelului [Enkelhardt, 2012].

Otelul inoxidabil din clasa 316 a fost primul material biocompatibil utilizat pe
scara larga la fabricarea implanturilor. Ulterior, pe masura intensificarii studiului
biocompatibilitatii materialelor si perfectionarii tehnologiilor de fabricatie, s-a trecut
la folosirea predilectd a aliajelor cobalt-crom-molibden. Un pas important s-a
realizat odata cu descoperirea exceptionalei biocompatibilitéti a titanului, un metal
cu proprietati mecanice foarte bune si densitate scazuta. In ultimii ani, accentul s-a
pus pe dezvoltarea materialelor ceramice biocompatibile, acestea oferind
posibilitatea crearii in vitro a unor structuri cvasiidentice cu cele ale tesuturilor. De
asemenea, progresele din domeniul chimiei au permis implementarea unor tehnici
de alterare a proprietatilor suprafetelor implanturilor, in scopul cresterii
histocompatibilitatii.

Totusi, viitorul biomaterialelor vizeaza utilizarea acestora in regenerarea si
repararea tesuturilor biologice, nu substituirea lor [Pacheco, 2005].

Necesitatea dezvoltarii implanturilor de tip stent a aparut odata cu
acumularea experientei legatda de angioplastia cu balon. Astfel, s-a observat ca, in
unele cazuri, peretele arterei era slabit dupa dilatare, iar in alte cazuri, imediat dupa
dilatare, survenea colapsul peretelui arterial. De asemenea, statisticile au aratat ca
in aproximativ 30% din cazuri, arterele incepeau sa se inchida la scurt timp dupa
efectuarea interventiei. Solutia a devenit in scurt timp evidenta: introducerea in
segmentul stenozat a unui tub metalic (stent) care sa ofere sprijin structural
canalelor proaspat deschise [Alicea, 2004].

In anul 1986, in Toulouse, Franta, Jacques Puel si Ulrich Sigwart introduc
primul stent intr-o artera coronare umana. In scurt timp, angioplastia cu plasare de
stent a devenit tratamentul de rutina pentru o varietate larga de afectiuni, de la
stenoza arterelor coronariene sau periferice, la anevrismele aoretei abdominale.

Stenturile au eliminat practic multe dintre complicatiile legate de inchiderea
brusca a arterei, dar restenoza a persistat. Pentru eliminarea si a acestui neajuns, s-
a trecut de la o abordare pur mecanica a stentului, la o abordare atat mecanica, cat
si farmacologica. Astfel, stenturile au finceput sa fie acoperite cu un strat
medicamentos uneori integrat intr-o peliculd polimerica pentru asigurarea unei
eliberari controlate.

Datorita proprietatilor mecanice ale materialelor utilizate la stenturile
conventionale (metalice), acestea sunt predispuse la deteriorarea peretelui arterial,
ceea ce are ca efect, aparitia restenozei.

Alternativa consta in inlocuirea metalelor cu polimeri biodegradabili.
Conform studiilor clinice, rata de restenoza la aceste stenturi est de 10,5%,
comparativ cu 20-30% pentru stenturile metalice [Alicea, 2004]. Pentru a fi
eficiente, aceste stenturi biodegradabile cu eliberare de medicamente trebuie sa fie
biocompatibile, sa ofere suficient sprijin radial pentru e evita colapsul vasului de
sange si, foarte important, sa nu provoace reactii inflamatorii si de respingere.

Materialele utilizate la fabricatia stenturilor coronariene trebuie sa prezinte o
biocompatibilitate cat mai ridicata din punct de vedere biomecanic la interactiunea
cu vasele sangvine. Astfel, se disting doua categorii de materiale:

- materiale metalice: oteluri inoxidabile, aliaje Ni-Ti (nitinol), aliaje
CoCr, aliaje pe baza de Tantal etc.;
- materiale ceramice: carbura amorfa de siliciu;
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- polimeri: poli(L-lactidd), poli(etilena carbonatad), poli(4-
hidroxibutirat), fibrind, heparina etc.
In functie de tipul de stent, sunt necesare urmatoarele caracteristici
[Fischer, 20017]:
- capacitate de deformare elastica sau plastica la implantare si
rezistenta redusa la indoire;
- rigiditate suficientd pentru a oferi suport radial vasului de sénge;
- rezistenta la oboseald, In scopul evitarii aparitiei fisurilor din cauza pulsatiei
fluxului de sange.

2.4.1. Polimeri utilizati la fabricarea stenturilor

Materialele polimerice sunt utilizate atat pentru acoperirea stenturilor
metalice (cel mai frecvent), cat si pentru fabricarea integrala a stenturilor. In linii
mari, aceste materiale pot fi impartite in urmatoarele categorii [Mani, 2007]:

- polimeri biostabili (non-biodegradabili);

- polimeri biodegradabili;

- copolimeri;

- polimeri biologici.

Desi pentru realizarea invelisurilor stenturilor metalice este disponibila o
gama larga de polimeri, la fabricarea integrald a stenturilor se pot utiliza doar
poletilentereftalat (PET), poli(L-acid lactic) (PLLA) si poli(L-acid glicolic) (PLGA)
[Mani, 2007].

Polimeri biostabili

Principial, stenturile polimerice biostabile sunt similar stenturilor metalice:
trebuie sa posede proprietati mecanice suficiente pentru a oferi un suport stabil
lumenului largit [Peng, 1996]. De asemenea, trebuie sa fie biocompatibile, sa nu
initieze formarea trombilor gi sa nu declanseze reactii inflamatorii.

In mod uzual, modulul de elasticitate al polimerilor biomedicali este cuprins
in intervalul 1-5 GPa [Cooper, 2004], ceea ce ridica unele probleme legate de
utilizarea lor in fabricarea stenturilor. Cu toate acestea, Van der Giessen et al. [Van
der Giessen, 1992] au aratat ca presiunea radiald exercitata de stenturile din PET
fmpletita este similara cu cea a stenturilor din otel inoxidabil.

PET a fost privita ca potential material pentru fabricarea stenturilor datorita
proprietatilor mecanice bune si rezultatelor deosebite finregistrate de grefele
cardiovasculare din acest material [Cooper, 2004, Davis, 2003].

Desi s-a demonstrat posibilitatea implantarii percutanate a stenturilor din
PET [Murphy, 1992], prezenta acestora in vasul de sadnge a declansat reactii
inflamatorii cronice de corp strain [Murphy, 1992, Beusekom, 1992], urmate de un
raspuns proliferativ neointimal intens care a condus la ocluzia completa a arterei.

Lipsa radioopacitatii este, de asemenea, un dezavantaj major al stenturilor
din PET [Wilczek, 1996].

Polimeri biodegradabili

Stenturile biodegradabile au avantajul teoretic de a nu mai fi prezente ca
material strdin in artere odata ce acestea au mentinut vasul de sange deschis
pentru o perioada de timp relevanta [Peng, 1996, Tanguay, 1994].
Un alt avantaj semnificativ este faptul ca medicamentele pot fi eliberate intr-un mod
controlat [Peng, 1996, Tanguay ,1994]. [Stack, 1988] consemneaza aparitia
restransa a trombozei si proliferarea neointimald minima asociate unui stent

BUPT



70 Stadiul actual al cercetarilor privind interactiunea dintre stent si artere - 2

biodegradabil facut din PLLA, dupd o perioadd de 18 Iuni. In schimb, alte studii
clinice au relevat rezultate mai putin favorabile [Lincoff, 1992, Van der Giessen,
1996]. In cele din urma, [Lincoff, 1997] a aratat ca masa moleculara a polimerului
are un impact considerabil asupra hiperplaziei neointimale.

Desi s-a speculat ca polimerii biodegradabili induc reactii inflamatorii din
cauza unui raspuns imun la produsele de degradare si monomerii eliberati [Lincoff,
1992], mecanismul de bazad nu este deocamdata complet inteles.

Copolimeri

Pentru acoperirea stenturilor metalice sau fabricarea integrald a stenturilor
au fost luati in considerare mai multi copolimeri, dintre care cei mai importanti sunt:
poliuretanii (PU) si poli(L-acid glicolic) (PLGA).

PLGA, copolimer de acid polilactic si acid poliglicolic, a fost utilizat pe scara
larga n suturi bioresorbabile, dispozitive de livrare a medicamentelor si implanturi
ortopedice [Cooper, 2004]. Degradarea PLGA este esentiala pentru utilizarea
acestuia n stenturi cu eliberare controlatd de medicamente. De exemplu, s-a
observat ca rata de eliberare a medicamentelor la stenturile din PLGA depinde de
raportul copolimerilor.

PU au fost intens folositi in aplicatii medicale gratie biocompatibilitatii lor
excelente [Bhat, 2005].

Acesti polimeri au fost folositi ca material de acoperire a stenturilor pentru a
fmbunatati proprietdtile antitrombogenice ale Ta [Fontaine, 1994], rezistenta la
coroziune a nitinolului [Mazumder, 2003], precum si biocompatibilitatea otelurilor
inoxidabile. S-a aratat, de asemenea, cd Iinvelisurile din PU pot imbunatati
endotelializarea [Mani, 2007].

Lambert et al. [Lambert, 1994] a studiat cu succes cinetica eliberarii si
distributia de Forskolin din invelisul poliuretanic al unui stent metalic.

Cu toate acestea, unele studii au aratat ca acoperirile din PU pot fi insotite
de reactii inflamatorii extensive [Davis, 2003].

Astfel, in timp ce unele studii a pledat pentru utilizarea PU pentru stenturi,
altii au prezentat dovezi contradictorii.

Desi PU a fost folosit cu succes in mai multe dispozitive cardiovasculare
(grefe vasculare, pompe cardiace artificiale, precum si pentru acoperiri interioare de
suprafata ale inimii artificiale [Cooper, 2004]), aceasta nu inseamnd neaparat ca
acoperirea este benefica pentru stenturi.

Polimeri biologici

Polimerii naturali sunt derivati din resurse naturale si pot fi clasificati in
functie de originea lor: vegetala si animala.

Fosforilcolina (PC), acidul hialuronic (HA), si fibrina sunt printre polimerii
biologici care au suscitat interes in vederea acoperirii stenturilor metalice.

Fosforilcolina (PC)

PC fosfolipidica, o componenta esentiala a membranei celulelor rosii din
sange, este compusd structural atat din componente hidrofile, cat si hidrofobe.
Invelisul din PC al stenturilor are, in principal, scopul prevenirii aderentei celulelor
care induc coagularea [Cumberland, 1998].

Multe studii clinice umane au confirmat proprietatile antitrombogenice si
ratele scazute de restenoza ale stenturilor acoperite cu PC [Mani, 2000]. De
asemenea, invelisul de PC este stabil pana la 6 luni de la implantare [Mani, 2000].
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Aceste caracteristici, Tmpreuna cu capacitatea sa de a livra medicamente
fac acest material o alegere atractiva pentru acoperirea stenturilor cu eliberare de
medicamente (DES) [Lewis, 2002].

Acidul hialuronic (HA)

HA, un polizaharid liniar non-sulfatat glicosamino-glican prezent in diferite
tesuturi ale corpului, este utilizat pentru a imbunatati trombo-rezistenta stenturilor.

Pentru a conserva proprietatile antiproliferative si antitrombogenice HA
biodegradabil, acesta poate deveni insolubil prin combinarea cu N-(3-
dimetilaminopropil)-N"-etil carbodiimida [Verheye, 2000].

Fibrina

Fibrina este o proteina insolubila produsa in timpul coagularii sdngelui. Acest
biopolimer este bine cunoscut pentru proprietatile sale biocompatibile,
biodegradabile, precum si vascoelastice [Holmes, 1994].

Studiile clinice au aratat cad ocluzia vasului de sange si reactiile de corp
strain sunt semnificativ mai reduse in cazul stenturilor acoperite cu fibrind exogena
decat in cazul stenturilor acoperite cu PU si PET [Holmes, 1994].

Un alt avantaj major al stenturilor cu invelis din fibrind este faptul ca ofera
un pavaj endoluminal complet prin acoperirea integrald a suprafetei arteriale,
comparativ cu acoperirea partiala realizatda cu stenturi metalice goale [McKenna,
1998]. Aceasta poate duce, de asemenea, la endotelizarea rapida [Mani, 2007] a
sectiunii lezate.

2.4.2. Materiale metalice utilizate la fabricatia stenturilor

Oteluri inoxidabile

Otelurile cu un continut de 18%Cr si 8%Ni au fost introduse in practica
medicald in anul 1926. Avand o rezistenta limitata la coroziune, aceste oteluri au
fost incluse in clasa 304, deoarece prezentau o prelucrabilitate bund, rezistenta
suficienta si tenacitate satisfacatoare. In anul 1947 au fost introduse in standardul
american si otelurile inoxidabile cu molibden (AISI 316) [Erbel, 2000].

Pentru a reduce susceptibilitatea la coroziune intercristalind, continutul de
carbon din aliaj a fost redus, inca din primii ani de utilizare, la mai putin de 0,8%.

Datorita rezistentei la coroziune si tenacitatatii superioare, otelurile
inoxidabile austenitice cu structura cristalina CFC (cubica cu fete centrate, de
exemplu, AISI seria 304, 316, 317) sunt preferate celor feritice la fabricarea
implanturilor. Prelucrabilitatea buna si proprietatile functionale (rezistenta,
rezilienta, rezistenta la coroziune) au facut ca otelurile inoxidabile austenitice sa fie
considerate alegerea prioritara la fabricarea stenturilor coronariene.

Conform [Kutryk, 1999], in anul 1998, din 53 de modele de stent disponibile
pe piata, 46 erau fabricate din aliaje crom-nichel.

Proprietatile mecanice ale otelurilor crom-nichel depind de compozitia
chimica (carbon, crom, nichel, molibden, azot) si de tehnologia de fabricatie
(turnare, forjare, cdlire, deformare plastica la rece). Rezistenta la tractiune este
cuprinsa intre 280-1240 MPa, cu elongatii de 12-65%.

Rezistenta la oboseald ia valori intre 140-420 MPa, iar modulul de elasticitate
longitudinal este de 210 GPa.

Otelurile crom-nichel se preteaza atat fabricarii stenturilor cu balon
expandabil, cat si a stenturilor autoexpandabile.
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. Proprietdtile mecanice ale otelurilor inoxidabile depid de structura cristalina.
In Fig. 2.44 sunt prezentate curbele caracteristice pentru oteluri martensitice,
feritice-martensitice, feritice, feritice-austenitice, respectiv austenitice.

Tensiune [MPa]

1250
Martensitice (420)
calite si revenite
1000
Martensitice-austenitice
calite si revenite
730 Feritice-austenitice (2205)
500

Feritice (444Ti)
Austenitice (316)

250

0 10 20 30 40 50 60 70
Deformatie specifica [%)]

Fig. 2.44. Curba tensiune-deformatie specifica a otelurilor inoxidabile [Alicea, 2004]

Variatia limitei de curgere cu temperatura de expunere pentru otelurile
inoxidabile este prezentata in Fig. 2.45.
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Fig. 2.45. Variatia limitei de curgere a otelurilor inoxidabile cu temperature [Alicea, 2004]
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Majoritatea stenturilor sunt construite din otel austenitic inoxidabil 316L,
materialul cel mai ieftin folosit la constructia de stenturi, [Alicea, 2004]. Otelul
inoxidabil nu este pe deplin compatibil cu organismul uman si deoseori dupa
implantarea exista riscul de restenoza si tromboza, [Enkelhardt, 2012].

Otelurile inoxidabile sunt folosite in mod regulat in domeniul medical si
industria  farmaceuticd, datorita unei rezistente ridicate la coroziune,
biocompatibilitate buna si capacitate de a rezista la temperaturi ridicate. Comparativ
cu titanul si aliajele de cobalt, otelurile inoxidabile sunt usor accesibile si relativ
ieftine [Enkelhardt, 2012].

Compozitia chimicad a acestor oteluri, conform standardului ASTM 240, este
prezentata in Tabelul 2.19 (% masice):

Tabelul 2.19. Compozitia chimica a otelurilor inoxidabile utilizate in domeniul
medical [Batalu, 2007]

Fe Ni Cr Mo Mn | Si N P C S

62 - 69 10-14 |16-18 | 2-3 <2 |<0,75|<0,1 |<0,045 <0,03 | <0,03

Elementele de aliere crom si nichel au rolul de a influenta atéat
microstructura cat si proprietdtile suprafetei. Rolul principal al cromului este
realizarea unui otel rezistent la coroziune prin formarea stratului de trioxid de
dicrom (Cr03) extrem de aderent si de rezistent la coroziune, [Batalu, 2007].

De obicei, otelul 316 L este utilizat deformat plastic la rece, cu un grad de
deformare de 30 %, stare care ii confera proprietati mecanice mai ridicate decat in
stare recoapta (Tabelul 2.20) [Enkelhardt, 2012].

Tabelul 2.20. Proprietatile mecanice ale otelului 316 L in diferite stari

Material | Cod Modulul Limita Rezistenta | Rezistenta la
ASTM | Stare lui de la rupere | oboseala(10”
Young curgere [MPa] cicluri)
[GPa] [MPa] [MPa]
F745 recopt 190 221 483 221 - 280
F55, recopt 190 331 586 241 - 276
F56, Deformat la 190 792 930 310 - 448
316 L F138, | rece cu gradul
F139 | de deformare
30%
Forjat la rece 190 1213 1351 820

Fie ca este vorba despre stenturi integral metalice sau cu material de
acoperire, otelul 316L este materialul cel mai frecvent utilizat pentru stenturi
[Taylor, 1996].

Otelul 316L prezinta proprietati mecanice foarte bune si o excelenta
rezistenta la coroziune (continutul de carbon este sub 0.030%).

Cu toate acestea, limitarile utilizarii clinice a otelului 316L sunt datorate
naturii sale feromagnetice (60-65% Fe pur, ceea ce determina o incompatiblitate cu
imagistica RMN) si densitatii relativ scazute (implicit, vizibilitate radioscopica
redusad).

De asemenea, biocompatibilitatea acestui material ridica unele probleme din
cauza continutului de Ni, Cr si Mo [Cardarelli, 2000]. In mod special nichelul poate
cauza reactii alergice [Haudrechy, 1993]. Eliberarea de ioni de nichel, cromat si
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molibden poate declansa raspunsuri imune locale si reactii inflamatorii, care, la
randul lor, pot induce hiperplazie intimala si restenoza [Kdster, 2000]. Clasele de
oteluri inoxidabile cu un continut redus de nichel prezinta un risc alergen evident
diminuat. Pe de alta parte, s-a demonstrat ca nichelul prezent in concentratii
ridicate (10-14%) stabilizeaza Fe intr-o stare non-magnetica [Mani, 2007].

Clasele 321, respectiv 321H, cu un continut optim de nichel (10,5%) si
carbon (0,08%) sunt deosebit de atractive pentru implantologie, cu atat mai mult cu
cat in compozitia lor chimicd se regdseste si titanul (0,4%).

In scopul imbunatatirii biocompatibilitatii si radioopacitatii implanturilor din
otel inoxidabil, se recurge la acoperirea acestora cu un alt material.

Aliaje pe baza de cobalt

Cobaltul este un metal cunoscut din anul 1735 [Williams, 1981]. Datorita
cristalizarii intr-o retea hexagonalda compactd (HCC), este greu deformabil si are
ductilitate scazuta.

Aliajele cobalt-crom cu retea cubici cu fete centrate (CFC) au
deformabilitate mai buna decat cobaltul pur. Mai mult decat atat, prezenta cromului
mbunatateste rezistenta la coroziune.

Cu toate ca in anii 1920 a fost doveditd excelenta rezistenta la coroziune a
aliajelor pe baza de cobalt, ~acestea nu au fost folosite decit fn anii 30 in productia
echipamentelor de proces. Intre anii 1933-1938 [Erbel, 2000] aliajele cobalt-crom
au fost dezvoltate in scopul utilizarii in domeniul aplicatiilor dentare. Aliajul denumit
Vitallium a inlocuit treptat aurul mai scump in stomatologie.

In anul 1937 a fost demonstrat faptul ca aceste materiale pot fi, de
asemenea, utilizate pentru fixarea fracturilor osoase [Smith-Peterson, 1939,
Venable, 1947].

Comparand proprietatile aliajelor cobalt-crom cu cele ale otelului crom-
nichel, acestea prezintd o rezistenta chimicd mai bund, deformabilitate la rece si
rezistenta la oboseala superioare. Celelalte proprietati mecanice sunt comparabile.

Aliajele Co-Cr, conforme cu standardele ASTM F562 si ASTM F90, sunt
utilizate n aplicatii dentare si ortopedice de zeci de ani [Brunski, 2004] si, recent, au
fost folosite pentru fabricatia stenturilor coronariene. Aceste aliaje confera stentului
o rezistenta radiala excelenta, multumitda modulului de elasticitate foarte ridicat
(Tabelul 21). Grosimea sarmei este o problema criticd in proiectarea unui stent
[Briguori, 2002, Kastrati, 2001, Rittersma, 2004], prin urmare, capacitatea de a
produce bare ultra-subtiri cu rezistenta crescuta folosind aceste aliaje reprezinta
principalul avantaj oferit [Kereiakes, 2003]. In afara de aceasta, ele sunt radioopace
[Kereiakes, 2003] si RMN-compatibile [Mani, 2007].

Aliajele pe baza de cobalt (58 - 69 %) utilizate in producerea implanturilor
au in compozitia lor si urmatoarele elementele de aliere: crom (26 - 30 %) si
molibden (1 - 16 %). Principala caracteristica a aliajelor este rezistenta ridicata la
coroziune in medii bogate in cloruri, datorita trioxidului de dicrom (Cr;03). Aliajul
are o lungd istorie in industriile aerospatiala si biomedicalda. Pentru obtinerea
pieselor turnate, aliajul se topeste la 1350 - 1450°C si se toarna in formele din care
se vor obtine implanturile (in special implanturi orale, proteze dentare etc)[Batalu,
2007].

In functie de procedurile de turnare pot s& apard trei cazuri defavorabile
care influenteaza negativ microstructura, implicit proprietatile:

1. Aliajul turnat consta intr-o matrice bogata in cobalt (faza alfa) si carburi
interdendritice de tip M23C6 (M = Co, Cr, Mo), formate in special la limitele de
graunti. De asemenea, se pot forma compusi intermetalici bogati in cobalt sau
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molibden. Datoritéd unei raciri in afara echilibrului se dezvoltd o microstructura
neuniforma din punct de vedere compozitional. Astfel, regiunile interdendritice devin
mai bogate in carburi de crom si molibden, iar grauntii dendritici devin mai saraci in
crom si mai bogati in cobalt. Situatia este inacceptabild din punct de vedere
electrochimic, avand in vedere ca regiunile sarace in crom devin anodice fata de
restul microstructurii.

2. in timpul solidificdrii, in afara faptului cd se formeazd grdunti dendritici,
acestia pot avea dimensiuni prea mari, ceea ce duce la scaderea proprietatilor de
rezistentd mecanica (conform relatiei Hall-Petch).

3. Aparitia defectelor caracteristice turnarii, de exemplu incluziunile
exogene, provenite din materialul formei de turnare, precum si formarea micro sau
macroporozitatilor. Prezenta acestor defecte poate induce ruperea la oboseald a
implantului ) [Batalu, 2007].

Acelasi aliaj se poate utiliza si dupa forjarea la cald (la aproximativ 800°C).
Avantajul aliajului forjat la cald este cresterea de aproape doua ori a valorilor
proprietatilor de rezistentd mecanica (Tabelul 21).

O varianta imbunatatita a aliajelor pe baza de cobalt este aliajul Co-Cr-W-Ni.
Rolul elementelor wolfram si nichel este imbundtdtirea prelucrabilitatii aliajului,
precum si a proprietatilor mecanice. In stare recoaptd, proprietatile mecanice nu
sunt mult diferite fata de aliajul Co-Cr-Mo, insa dupa deformarea plastica la rece cu
un grad de deformare de 44 %, acestea aproape se dubleaza.

Aliajul Co-Ni-Cr-Mo-Ti (Co: 29 - 38,8 %, Ni: 33 - 37 %, Cr: 19 - 21 %, Mo:
9 - 10,5 %, Ti: 1 %) permite un grad mare de deformare plastica la rece, ajungand
pana la 50 %, ceea ce i conferd proprietati de rezistentd mecanica ridicate. Daca i
se aplica un tratament termic de imbatranire artificiala la 430 — 650°C, proprietatile
mecanice pot fi Tmbunatatite semnificativ. Obtinerea unor valori ridicate ale
proprietatilor mecanice il face unul din cele mai rezistente aliaje utilizate pentru
implanturi (Tabelul 2.21) [Batalu, 2007, Enkelhardt, 2012].

Tabelul 2.21. Proprietatile mecanice ale aliajelor pe baza de cobalt

Metal Cod Stare Modulul lui | Limita de | Rezistenta | Rezistenta la
ASTM Young curgere la rupere oboseala(107
[GPa] [MPa] [MPa] cicluri),
[MPa]
Turnat si | 210 448-517 | 655-889 207-310
Co-Cr- | F75 recopt
Mo Sinterizat 253 841 1277 725-950
Co-Cr- | F799 Forjat la| 210 896- 1399-1586 | 600-950
Mo cald 1200
Recopt 210 448-648 | 951-1220 -
Co-Cr- | FO0 Deformat 210 1606 1896 586
W-Ni la rece cu
gradul de
deformare
44%
Forjat la | 232 965- 1206 500
Co-Ni- | F562 cald 1000
Cr-Mo- Deformat 232 1500 1795 689-793
Ti la rece si
imbatrinit
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La fabricatia stenturilor sunt utilizate doar aliajele F75 (Co-Cr-Mo) si F562
(Co-Ni-Cr-Mo-Ti). Aliajele F75 se prelucreaza, de obicei, prin turnare; principalul
avantaj este reprezentat de rezistenta ridicata la coroziune [Alicea, 2004].

Aliajele F562 sunt prelucrate, in mod uzual, prin forjare la cald si prezinta
urmatoarele proprietati [Alicea, 2004]:

- rezistenta superioara la coroziune in solutii saline, in conditii de solicitare
mecanica;

- coeficient de frecare redus, in special in raport cu tesuturile biologice;

- rezistenta mare la oboseala.

In Tabelul 2.22 sunt prezentate principalele proprietati mecanice ale aliajelor
L605, Phynox/Elgiloy si MP35N. Din punctul de vedere al aplicabilitatii in domeniul
stenturilor, aliajul L605 se remarca in mod deosebit, deoarece prezinta o densitate
mare si modul de elasticitate bun [Pacheco, 2005].

Tabelul 2.22. Proprietati mecanice ale aliajelor Co-Cr utilizate la fabricarea
stenturilor [Pacheco, 2005]

Proprietati

Modul de Rezistenta la  Limita de curgere Alungirea la

Tip elasticitate [GPa] rupere [MPa] [MPa] rupere %
L605 243 1000 500 50
MP35N 233 930 414 45
Phynox 221 950 450 45

Utilizarea sarmei din CoCr permite reducerea grosimii si volumului stentului,
mentinand n acelasi timp o rezistenta excelentd pe directia radiala, consecinta
modulului de elasticitate ridicat, si o densitate mare care favorizeaza
radioopacitatea. Acest lucru permite un profil mai mic si imbundtatirea flexibilitatii
[Poncin, 2004, Enkelhardt, 2012]. In plus, stenturile din cobalt sunt compatibile MRI
(Magnetic Resonance Imaging) [Mani, 2007, Enkelhardt, 2012].

Astfel, WALLSTENT (WALLSTENT Magic, Schneider, Bulach, Elvetia) se
caracterizeaza printr-o flexibilitate longitudinala ridicata si scurtare mai mica in
timpul expansiunii [Erbel, 2000].

Stenturile din aliaje de cobalt au o buna rezistenta la coroziune, la oboseala
si la fisurarea cauzata de coroziune. Faptul ca stenturile din aliaje de cobalt sunt
foarte subtiri este considerat ca un mare avantaj, deoarece acestea produc mai
putine leziuni ale vaselor de sange. Stenturile din cobalt-crom reduc riscurile
asociate de tromboza subacuta, complicatii vasculare si hemoragice comparativ cu
stenturile din otel inoxidabil [Enkelhardt, 2012].

Pentru obtinerea unui contrast mai bun in imagistica cu raze X, sarmele din
stent sunt acoperite suplimentar cu un strat de platind, ceea ce a condus si la
reducerea semnificativa a ratei de restenozare [Erbel, 2000].

Tantal
. Tantalul (Ta) a fost descoperit in 1802 in Suedia si Finlanda [Kieffer, 1986].
In anul 1905, tantalul a avut prima aplicare industriala: filamentul de bec [Fisher,
2001].

Primele aplicatii in medicina constau in utilizarea firelor (Fig. 2.46) si acelor
de tantal in efectuarea suturilor ortopedice, respectiv folosirea placilor de tantal
pentru inchiderea calotei craniene [Kieffer, 1986, Wintermantel,1998].
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Fig. 2.46. Sarma din tantal [Alicea, 2004]

Proprietatile chimice ale Ta sunt asemanatoare cu cele ale platinei, deoarece
la suprafata sa se formeaza un strat de dens de oxid Ta;Os.

Tantalul este un metal stralucitor, mult mai fragil decit otelul inoxidabil,
foarte rezistent la coroziune, lucios, flexibil si cu o radioopacitate sporitd din cauza
densitatii mari. Principalul dezavantaj este pretul de cost foarte ridicat [Enkelhardt,
2012].

Tantalul este un material compatibil cu RMN (Rezonanta Magnetica
Nucleard) datoritd proprietatiilor non-feromagnetice [Matsumoto, 1989, Teitelbaum,
1989] si are o foarte buna biocompatibilitate; in schimb, materialul are proprietatii
mecanice slabe (Tabelul 2.23) [Mani, 2007, Pacheco, 2005].

Tabelul 2.23. Proprietatile mecanice ale tantalului [Mani, 2007, Pacheco, 2005]

Proprietati Unitati Stare Valoare
Rezistenta la [MPa] 207 - 285
rupere [Ksi] a1
L [MPa] recopt 138 - 170
L
imita de curgere [Ksi] 5
% Alungirea % 30
% micsorare zonei % 80
. [MPa] 650
R I
ezistenta la rupere [Ksi] Prelucrat la rece 95
Alungirea la rupere % 5
. HV recopt 90
Duritatea HV Prelucrat la rece 210
Coeficientul lui Poisson 0.35
Exponentul de durificare 0.24
Modul de elasticitate [GPa] [GPa] 186
[Ksi] 27000
Densitatea [g/cm3] 16,6
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Tensiunea de rupere a tantalului se situeaza, in functie de tratametul termic
si mecanic, intre 200-400 MPa, cu o alungire la rupere de la 20 la 40 la suta.
Modulul de elasticitate longitudinal este sub valoarea de 190 GPa, caracteristica
otelurilor si aliajelor de cobalt. Tantalul are rezistenta chimica foarte buna datorita
densitatii sale ridicate, de 16.65 g/cm3 (Fe: 7.85 g/cm?, Co: 8,8 g/cm?3) [Enkelhardt,
2012].

Din punctul de vedere al biocompatibilitatii, tantalul se remarca printr-o
rezistenta excelenta la coroziune datorita stratului sdu este extrem de stabil de oxid
de la suprafata, care impiedica schimbul de electroni intre metal si tesuturi [Zitter,
1987, Johnson, 1977]. Desi proprietdtile de biocompatibilitate si vizibilitate ale Ta
sunt superioare otelului inoxidabil 316L, disponibilitatea comerciald a stenturilor din
Ta este mult mai mica. Acest lucru este cauzat, in principal, de proprietatile sale
mecanice slabe. Deoarece limita de curgere a Ta este mai aproape de rezistenta la
tractiune (Tabelul 2.23), aceste stenturi prezinta un risc mai mare de rupere in
timpul implantarii.

Tantalul poate fi utilizat la acoperirea superficialda a implanturilor din otel
inoxidabil 316L pentru imbunatdtirea proprietatilor de coroziune, sporind astfel
biocompatibilitatea acestora [Macionczyk, 2001].

Tantalul este utilizat ca material pentru fabricarea stenturilor balon-
expandabile si a stenturilor-tub (Fig. 2.47) [Erbel, 2000, Fisher, 2001]. Cu toate
acestea, modelele mai noi, cum ar fi stenturile cu eliberare de medicamente,
prezinta restenoza si rate de revascularizare mai mici.

Fig. 2.47. Stent din Tantal expandabil cu balon [Erbel, 2000]

Metale pretioase

Metalele pretioase au fost primele metale identificate de oameni, deoarece
acestea apar in mod natural in forma pura si nu trebuie extrase prin procese chimice
si termice. Aurul este folosit la fabricarea bijuteriilor sau ca modalitate de plata inca
din anul 6000 i.Hr., iar argintul, din anul 4000 i.Hr. [Fischer, 2001].

Metalele pretioase sunt caracterizate printr-o rezistentda chimica ridicata
impotriva oxigenului atmosferic, umiditatii si gazelor sulfuroase.

In afara de aur (Au), argint (Ag) si platina (Pt), in categoria metalelor
pretioase intra si ruteniu (Ru), reniu (Re), paladiu (Pd), osmiu (Os), si iridiu (Ir)
[Fischer, 2001].

Datorita retelei cristaline hexagonale compacte, aurul, argintul si platina
prezinta o deformabilitate ridicata.
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Datorita combinatiei proprietatilor chimice si mecanice, aurul a fost folosit in
scopuri medicale inca din secolul al XVI-lea [Fisher, 2001]. Astfel, Petronius a tratat
in anul 1565 despicdtura valului palatin cu ajutorul unei placi de aur. In secolul al
XVII-lea, Hieronymus Fabricius a utilizat sdrma din aur la realizarea suturilor. In
anul 1829 a fost demonstrata biocompatibilitatea platinii. Sir Joseph Lister a folosit
in anul 1860 sarma de argint pentru fixarea fracturii de rotuld [Wintermantel,
1998].

Studiile clinice au demonstrat reducerea procesului de activare a
trombocitelor si formare a trombilor in cazul stenturilor placate cu aur [Alt, 1998],
rezultand o rata crescuta a restenozei [Kastrati, 2000]. Explicatia acestor rezultate
slabe consta in aparitia microfisurilor in stratul protector [Fisher, 2001].

Platina a fost utilizata in antichitate la fabricarea metalelor pretioase, fiind
identificata in compozitia aliajelor de aur-argint a vaselor egiptene datédnd din
secolul Zi.Hr., precum si in resturile comorilor populatiilor aztece [McDonald, 1982].

In jurul anului 1810 s-a obtinut, prin rafinare, platina pura.

Domeniile predilecte de utilizare a platinei sunt electronica (conductori,
condensatori), tehnologia senzorilor (termocuple, sonde Lambda), tehnologia
dentara, echipamentele de proces (chimie alimentara, industria sticlei), chimia
(catalizator), confectionarea bijuteriilor si monedelor, industria auto (sistem
antipoluare) [Erbel, 2000]. .

Platina este un metal moale, cu o deformabilitate ridicatda. Imbunatatirea
caracteristicilor mecanice se face prin adaugarea unor elemente de aliere. In
general, aceste elemente de aliere trebuie sa provina din clasa metalelor pretioase,
pentru a nu compromite rezistenta chimica a aliajului [Erbel, 2000]. Principalele
aliaje ale platinii sunt Pt95Cu5, Pt96Pd4, respectiv Pt90Ir10 (pentru aplicatii care
necesitd o rezistenta ridicatd) [Erbel, 2000].

Primele stenturi din aliaj platina-iridiu (90% Pt, 10% Ir) au fost supuse
testelor clinice in a doua jumatate a anilor 1990 [Hijazi, 1995, Bhargava, 2000] si s-
au remarcat printr-o radioopacitate excelenta (21,41 g/cm3), oferind chiar
posibilitatea obtinerii unei imagini tridimensionale a lumenului folosind RMN-ul
[Trost, 2004].

Prezenta iridiului in aliaj ar putea deschide calea pentru aplicatii potentiale
ale stenturilor radioactive [Bhargava, 2000].

In general, aceste aliaje arata o excelenta rezistenta la coroziune, dar cu
slabe proprietati mecanice [Park, 1987, 2003].

Desi la aceste stenturi s-a observat o reducere a trombozei si a proliferarii
neointimale cu reactii inflamatorii reduse, procentul de respingere a fost mai mare
(16%) decat in cazul stenturilor din otel inoxidabil 316L (5%) [Hijazi, 1995,
Bhargava, 2000].

Desi un studiu clinic uman [Foti, 1998] a caracterizat utilizarea acestor
stenturi ca fiind sigura si eficienta, informatiile privind biocompatibilitatea si
hemocompatibilitatea aliajelor Pt-Ir (90/10) raman limitate.

Metale biodegradabile
Ferul pur, Fe si aliajele de Mg sunt doua tipuri de materiale metalice utilizate
pentru a produce stenturi coronariene biodegradabile.

Fe pur
Ferul pur (puritate peste 99,5%) este componenta majora in stenturile
degradabile cu fer [Peuster, 2001, 2006]. Ferul confera rezistenta radiala
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superioara, gratie modulului de elasticitate ridicat (Tabelul 2.24). Acest lucru este
util pentru fabricarea stenturilor cu sarme mai subtiri.

Deoarece limita de curgere si rezistenta la tractiune a Fe pur sunt apropiate
ca valoare (Tabelul 2.24), teoretic, aceste stenturi prezinta riscul ruperii in timpul
implantarii [Mani, 2007].

Tabelul 2.24. Proprietdtile mecanice ale Fe pur [Mani, 2007]

Modul de Limita de

elasticitate curgere Rezistenta la Densitate
Metal [GPa] [MPa] rupere [MPa] (g/cm3)
Fe pur 211.4 120-150 180-210 7.87

Cu toate acestea, aceste stenturi au fost folosite cu succes in implanturi
experimentale, balonul fiind umflat la 3, 5, respectiv 10 atmosfere [Peuster, 2001,
2006].

Biodegradarea implica oxidarea Fe fin ioni ferosi si ferici, acesti ioni
dizolvandu-se in mediul biologic [Mueller, 2006]. Ionii ferosi reduc proliferarea
celulelor musculare netede in conditii in-vitro, si, astfel, pot inhiba hiperplazia
neointimala [Mueller, 2006]. S-a observat, de asemenea, reducerea trombogenitatii
si proliferarii neointimale, fara manifestarea unei toxicitati locale [Peuster, 2001,
2006].

Aliajele de magneziu

Magneziul si aliajele sale au fost initial utilizate pentru implanturi ortopedice
biodegradabile [Staiger, 2006]. Cu toate acestea, aceste materiale sunt noi in
fabricarea stenturilor coronariene [Heublein, 2003]. Proprietdtile mecanice si de
coroziune ale magneziului pur [Cardarelli, 2000, Busk, 2002, Eliezer, 2002] nu se
potrivesc cu cerintele necesare stenturilor.

Prin urmare, la fabricarea stenturilor sunt utilizate aliajele de magneziu cu
proprietati mecanice si de coroziune imbunatatite [Cardarelli, 2000, Busk, 2002,
Eliezer, 2002]. AE21 [Heublein, 2003] si WE43 [Mario, 2004] sunt cele doua aliaje
pe baza de magneziu raportate in literatura de specialitate pentru constructia
stenturilor. AE21 contine 2% aluminiu si 1% metale rare [Heublein, 2003], pe cand
WE43 contine 4% vytriu, 0,6% zirconiu si 3,4% metale rare [Cardarelli, 2000].

Proprietatile mecanice ale aliajului WE43 sunt prezentate in Tabelul 2.25.

Tabelul 2.25. Proprietatile mecanice ale aliajului de magneziu WE43 [Mani, 2007]

Modul de Limita de . .
. . Rezistenta la Densitate
Materialul elasticitate curgere rupere [MPa] (g/cm? )
[GPa] [MPa] P 9
Aliajele de 44 162 250 1.84
magneziu

Stenturile din aliaje de magneziu prezintd o rezistentd radiala scazuta,
consecinta a modulului de elasticitate redus. Pentru a oferi suport corespunzator
peretelui vasului de sange, sarma trebuie sa fie mai groasa, acest lucru crescand
totodata suprafata interactiunii dintre metal si artera.

De asemenea, aceste stenturi prezinta un risc ridicat de rupere din cauza
ductilitatii scazute a materialului. Un alt dezavantaj major este radiotransparenta
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aliajelor de magneziu. Cu toate acestea, imagistica intravasculara ultrasonora si
RMN pot fi folosite pentru vizualizarea acestor stenturi [Eggebrecht, 2005].

In mediul fiziologic, magneziul corodeaza intr hidroxid de Mg solubil, clorurd
de Mg si hidrogen gazos [Covino, 2003].

Studiile clinice vizand tolerarea acestor stenturi au oferit rezultate
contrastante [Mario, 2004, Zartner, 2005, Mani, 2007], tipurile de produse de
degradare, marimea acestor produse si biocompatibilitatea lor necesitand cercetari
suplimentare. In plus, degradarea acestor stenturi nu este controlabila.

Toxicitatea locala a produselor de degradare ale acestor stenturi este putin
probabila, ferul si magneziul fiind prezente in mod natural in corpul uman [Peuster,
2001 Mario, 2004]. Impactul concentratiei locale ridicate a acestor elemente este,
totusi, in mare parte necunoscut.

Titanul si aliajele de titan

Titanul (Ti), a fost descoperit in 1791 in Cornwall, Anglia, dar a fost introdus
pe piata abia in 1925, in Olanda [Williams, 1981].

Prelucrarea industriala in cantitati mai mari s-a dezvoltat in anii 1930, in
special pentru aviatia militara.

La inceputul anilor 1950 a fost dezvoltat, tot pentru industria aeronautica,
aliajul Ti-6Al-4V, remarcabil prin densitatea mica si rezistenta mare.

De la bun inceput s-a observat ca titanul prezinta o biocompatibilitate cel
putin la nivelul aliajelor cobalt-crom-molibden, avand, in plus, caracteristici
mecanice si fizice asemanatoare otelurilor inoxidabile crom-nichel.

Titanul cu granulatie find, obtinut prin deformare plastica la rece, poate
avea o rezistentda la rupere in jurul a 1000 MPa. Modulul de elasticitate de
aproximativ 110 GPa este mult mai mic in comparatie cu cele ale aliajelor CoCr,
respectiv Cr-Ni.

Titanul si aliajele sale sunt utilizate pe scara larga in ortopedie si alte aplicatii
biomedicale multumita biocompatibilitatii lor excelente [Park,1987, Davis, 2003].

Titanul pur si aliajul Ti-6Al-4V sunt cel mai des utilizate materiale pe baza de
titan pentru fabricarea implanturilor.

Continutul de oxigen din titan influenteaza foarte puternic proprietatile
mecanice. De exemplu, la un continut de 0,18 % oxigen, limita de curgere este de
aproximativ 170 MPa, iar pentru un continut de 0,40 %, limita de curgere creste la
485 MPa. De asemenea, pentru 0,085 % oxigen, rezistenta de rupere la obosealad
(pentru 107 cicluri) este de aproximativ 88,2 MPa, in timp ce pentru 0,27 % oxigen,
la acelasi numar de cicluri, rezistenta de rupere la oboseala este de aproximativ 216
MPa [Batalu, 2007].

Daca prezenta oxigenului imbunatateste proprietatile mecanice, in schimb
scade prelucrabilitatea titanului. Prezenta elementelor interstitiale (O, C, N) in titan
conduce la cresterea proprietatilor mecanice, azotul avand fata de oxigen un efect
aproape dublu in ce priveste durificarea titanului.

Oferind o serie de -caracteristici deosebite (rezistentd remarcabila la
coroziune, densitate redusa, proprietati mecanice comparabile cu ale aliajelor pe
baza de crom si molibden), titanul a dobandit o importanta majora atat in domeniul
medicinei (al implantologiei, in special), cat si in industria aerospatiald, chimica,
electrica etc. [Pacheco, 2005].

Tenacitatea la rupere de peste 50 MPa\/E, cu lungimi critice ale fisurilor
superioare in mod semnificativ pragurilor de detectie ale metodelor standard de
control nedistructiv [Pacheco, 2005] confirma recomandarea acestui material pentru
fabricarea implanturilor.
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Titanul rezista sterilizarilor repetate fara compromiterea calitatii suprafetelor
si muchiilor, a rezistentei la coroziune sau a durabilitatii.

Aliajul Ti-6Al-4V este un aliaj alfa-beta, ale carui proprietati depind de
proportiile fazelor alfa si beta, rezultate in urma tratamentelor aplicate. Aluminiul
are rolul de a stabiliza faza alfa (retea hexagonalda compacta - HC), in timp ce
vanadiul are rolul de a stabiliza faza beta (retea cubicd cu volum centrat - CVC)
[Batalu, 2007].

Prin Tncalzirea aliajului in domeniul fazic beta (peste 1000°C), apoi racitrea
lentd la temperatura camerei se obtine o microstructurd bifazica de tip
Widmanstatten. In acest caz, faza alfa (bogata in aluminiu si sdaraca in vanadiu)
precipitd in interiorul grauntilor de faza beta ca niste ace orientate dupa o directie
cristalografica specificd. Daca racirea din domeniul fazei beta este rapida (de
exemplu, cdlire in ulei), microstructura va avea aspectul unei Tmpletituri a celor
doud faze. De obicei, aliajul este incalzit si prelucrat la temperaturi apropiate de
temperatura de formare a fazei beta si apoi recopt pentru a rezulta un amestec de
graunti fini de faza alfa, respectiv beta. Aceasta microstructura confera proprietati
superioare in ce priveste rezistenta la oboseald [Batalu, 2007].

Ca si In cazul titanului pur, prezenta carbonului, oxigenului si azotului ca
elemente interstitiale durifica aliajul. De mentionat ca prin combinarea oxigenului cu
titanul rezulta dioxidul de titan (TiO2), care confera proprietati excelente de
rezistentd la coroziune [Park, 1987, Davis, 2003]. Biocompatibilitatea titanului
rezida tocmai din formarea naturala la suprafata metalului a acestu film subtire si
uniform de oxid [Pacheco, 2005].

Prin aplicarea unui tratament termic, aliajul Ti-6Al-4V atinge o rezistentd la
tractiune de 850-1120 MPa, cu o alungire la rupere intre 9-15%. Rezistenta la
oboseald a titanului pur ia valori intre 200 si 400 MPa, in functie de gradul de
ecruisare, iar a aliajului Ti-6Al-4V atinge valori de pana la 690 MPa [Erbel, 2000].

In Tabelul 2.26 sunt prezentate principalele caracteristici mecanice ale
aliajelor pe baza de titan [Batalu, 2007].

Tabelul 2.26. Proprietatile mecanice ale titanului si aliajelor pe baza de titan
[Batalu, 2007, Mani, 2007].

Modulul | Limita Rezistenta Rezistenta la
Metal Cod ASTM Stare lui de la rupere °b°?ea'?(1°7
Young | curgere [MPa] cicluri),
[MPa] [MPa] [MPa]
Deformat
la rece cu
Ti F67 gradul de 110 485 760 300
deformare
30%
Forjatsi | 146 | 897 965 620
recopt
Ti-6Al-4V F136 Forjat si
tratat 116 1034 1103 620-689
termic

Comparativ cu aliajele Co-Cr, titanul prezintd o limita de curgere
comparabild, Tnsa rezistenta la tractiune este semnificativ mai redusa (Tabelul
2.26).
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Prin adaugarea elementelor de aliere se realizeaza o crestere importanta a
rezistentei la rupere, eliminandu-se si acest dezavantaj compartiv cu aliajele Co-Cr.
In acelasi timp, prin alierea titanului se elimina si caracterul fragil al metalului pur.

Pentru fabricarea stenturilor coronariene, aliajul cel mai recomandat este
nitinolul (aliaj nichel-titan). Si aliajele pe baza de titan si tantal, respectiv titan si
niobiu se preteaza fabricarii stenturilor, demonstand o hemocompatibilitate
excelenta [Biehl, 2002].

Datorita densitatii scazute a titanului (4.9 kg/dm3) radioopacitatea acestui
material este mult mai redusd comparativ cu a celorlalte biomateriale. Din acest
motiv, implanturile cu pereti subtiri necesita prezenta unor markeri suplimentari
[Erbel, 2000].

Primele prototipuri de stenturi din titan au fost produse si testate in anul
1997, la recomandarea lui Raimund Erbel [M6hlenkamp, 1997, Brauer,1999].

2.4.3. Nitinolul

2.4.3.1. Consideratii privind materialele cu memoria formei

Aliaje metalice cu memoria formei

Materialele cu efect de memorie a formei au fost descoperite in anul 1932,
primele fiind aliaje neferoase din familiile Au-Cd, In-Ti si Cu-Zn. Efectul de memorie
a formei consta in capacitatea unui material de a-si relua forma avuta inaintea unei
deformari plastice printr-o simpld incalzire la o anumitd temperatura. Ulterior,
comportamentul acestor materiale a fost corelat cu transformarea martensitica
reversibild [Budau, 1994].

In 1961, un grup de cercetatori de la U.S. Naval Ordnance Laboratory
condus de William Beuhler a facut o descoperire semnificativd in domeniul SMA-
urilor: in timpul testarii rezistentei la caldura si coroziune a unui aliaj din nichel si
titan, s-a observat un efect puternic de memorie a formei. Acest aliaj, denumit
Nitinol, s-a dovedit a fi semnificativ mai putin costisitor, usor de prelucrat si mai
putin periculos din punct de vedere al sanatatii decat alte aliaje cu memoria formei
descoperite anterior [Craciunescu, 1998].

Sunt cunoscute aproximativ 20 de familii de aliaje cu memorie a formei,
dintre care cele mai reprezentative sunt: Ag-Cd, Au-Cd, Cu-AI-Ni, Cu-Sn,In-Ti, Ni-
Al, Ni-Ti, Fe-Pt.

Materialele nu poseda proprietatea de memorie a formei in mod implicit,
dar o pot dobandi daca sunt invatate in acest sens in cadrul unui proces numit
educare. In anumite conditii, aceste materiale se bucura si de o comportare elastica
necaracteristica materialelor metalice uzuale, dar si de o capacitate ridicata de
amortizare a vibratiilor [Budau, 1994].

Efectul de memorie a formei se obtine datorita unui schimb dependent de
temperatura si tensiune in structura cristalind a materialului, intre doua faze
diferite, martensita si austensita. Martensita, faza existenta la temperatura scazuta,
este relativ moale, pe cand austensita, faza existenta la temperatura ridicata, este
relativ tare.

De exemplu, daca o piesa din SMA are o structura austenitica (Fig. 2.48.a),
matricea atomica internd a fiecarei celule este patratica, creédnd celule cu unghiuri
mai mult sau mai putin drepte. Daca este permisa racirea sub temperatura de
tranzitie de faza, structura cristalind se schimba in martensita (Fig. 2.48.b) si
celulele se transformd fintr-o structura de tip diamant. De notat cd celulele se
aliniaza pe diferite directii pentru diferite straturi. Aplicand o tensiune sufientd,
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structura martensitica va incepe sa “curgd” si sa se “relaxeze”, celulele
reorientdndu-se in aceeasi directie (Fig. 2.48.c).

L

w

o

¢) Structurd martensiticad “despletitd"

Fig. 2.48. Efectul de memorie a formei [Budau, 1994, Darjan, 2007]

Memoria formei constd in capacitatea unui material de a-si relua forma
avuta finaintea unei deformari plastice, printr-o simpld incalzire la o anumita
temperatura [Budau, 1994].

Transformarea martensitica explica refacerea formei aliajului. Aceasta
transformare prezinta un interval de temperaturd care depinde de compozitia
chimica a fiecarui aliaj. In general, temperaturile caracteristice de transformare pot
fi determinate de temperatura de inceput de transformare martensitica (Ms) si
temperatura de sfarsit a transformarii (Mf), respectiv de temperaturile de inceput si
sfarsit de transformare austenitica (As, Af). Cercetarile au relevat prezenta unei faze
intermediare cu structurd romboedrica la transformarea austenitico-martensitica,
faza determinata in special de prezenta impuritatilor in aliaj.

Efectul de memorie a formei este prezentat schematizat in Fig. 2.49. In Fig.
2.49.a este trasat graficul tensiune-deformatie specifica (o = f(g)), iar in Fig. 2.49.b
este reprezentat ciclul de racire de la temperatura austenitica, in domeniul
temperaturii martensitice [Craciunescu, 1998].
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Fig. 2.49. Efectul de memorie a formei, ciclul racire-deformare-incalzire [Budau, 1994]

Acest comportament poate fi mai bine inteles prin examinarea unei curbe
caracteristice tensiune-deformatie pentru faza martensitica (Fig. 2.50). Pentru
tensiuni mici, structura reprezentata in Fig. 2.48.b se compoArté elastic (regiunea de
la 0 la 1). Intre 1 si 2, materialul “curge”, se “relaxezgzé”. In punctul 2, structura
martensitica este in intregime relaxata (Fig. 2.48.c). In continuare, se obtine o a
doua regiune elastica de la 2 la 3. In punctul 3 incepe deformarea plastica
permanenta care nu este reconstituitd prin efectul de memorie a formei [Budau,
1994].

Curba sustenitcs Diaformare plastica
PEMUANENTE

Tensiunea

Felaxare elastica

Relaxare
2

1

Ig#firdare elastici

Curba martensitica

Deformatia specifica
Fig. 2.50. Curba caracteristica tensiune-deformatie pentru faza martensitica
Modificarea structurii cristaline in timpul efectului de memorie a formei nu
este, totusi, un proces termodinamic reversibil. Cu alte cuvinte, are loc o disipare a

energiei din cauza frecarii interne si creerii defectelor structurale. Ca rezultat, are
loc un histerezis al temperaturii, ilustrat in Fig. 2.51.a.
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Fig. 2.51. Histerezisul temperaturii pentru materialele cu memoria formei

Incepand cu punctul 1, materialul este 100% martensitd. in timpul incalzirii,
compozitia martensita/austensita urmareste curba de jos. Cand temperatura atinge
As, incepe sa se formeze austenita. Austenita continud sa se formeze pana cand
temperatura Af este atinsa si materialul este 100% austenita (punctul 2).

Daca are loc un proces de racire, compozitia de material urmareste curba de
sus. Cand temperatura scade la Ms, incepe sa se formeze martensita, proces care
continua pana cand este atinsa temperatura Mf. Acum materialul este revenit la
starea initiala: 100% martensitda. Acest histerezis al temperaturii se translateaza
direct intr-un histerezis in relatia alungire/temperatura (Fig. 2.51.b).

Histerezisul este dependent de compozitia aliajului si de procesul de
fabricatie. Majoritatea SMA-urilor prezinta o deschidere a buclei de histerezis intre
10 si 50°C, cu exceptia unor aliaje cu un histerezis mai lat, utilizate in aplicatiile de
alipire cum ar fi cuplarea.

Obtinerea proprietatii de memorie a formei presupune ca un aliaj care se
prezinta in stare martensitica la temperatura ambianta si care are o structura
austeniticd intr-un domeniu larg de temperatura, incluzand si temperatura
ambianta, sa poata prezenta o transformare de histerezis suficient de mare
[Ardeleanu, 2007, Budau, 1994].

Transformarea martensitica din aliajele tip B, cu memoria formei

Exista sisteme de aliaje la care austenita este o solutie solida pe baza de
compus intermetalic electronic de tip B (care este in general echiatomic, ca de
exemplu: AuCd, AuMn, AuCu, AgCd, NiTi, CuZn, NiAl, ZrCu) cu concentratia
electronica exprimata prin ne/na = 3/2 si celula elementara cu simetrie cubica cu
volum centrat (CVC) [Ardeleanu, 2007]. Faza B se formeaza intre componenti situati
de o parte si de alta a grupei cromului sau intre metale nobile si metale de tranzitje
din grupele IIB (Be, Ca, Ba), IIIB (Ga, In, Tl) sau IVB (Sn) [Ardeleanu, 2007]. In
Fig. 2.52 se observa ca, pornind de la structura CVC dezordonata (notata A2), din
Fig. 2.52.a, se obtin structurile B2 si D03, care apar in urma ordonarii aliajelor
binare si structura L2; in urma ordonarii aliajelor ternare.
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Fig. 2.52. Ordonarea celulelor elementare CVC prin substituirea atomilor initiali:
a) A2 - CVC dezordonat, toti atomii sunt de aceeasi specie;
b) (tip CsCl) — atomul din centru este de alta specie;
c) DOs (tip FesAl) — atomii de pe fete paralele si diagonale neparalele sunt de

alta specie;

d) L2: (tip Cu2AIMn sau Heusler) — atomii de pe fete paralele si diagonale
neparalele sunt de alta specie, iar atomul din centru este de o a treia specie [Patoor, 1994,
Wayman, 1993, Ardeleanu, 2007]

Tabelul 2.27. Transformarile martensitice din cateva aliaje semnificative de tip B,
cu memoria formei [Ardeleanu, 2007]

Componen-

Nr. tul(ele) Exemple Intervalul de  |Transformarea Substructura

crt. S P concentratie martensitica martensitei
principal(e)

) . , macle si
Au-cd  |46:5-30 B2(B2)--> B 2(tfc) defecte de
%at.Cd --> y'2(B19) .

1 Aliaje pe impachetare
bazd Au-Mn  [50-53 %at.Mn BZ(BZ_)_;E,,E(ZT(J(;C)"> macle
de aur Au-Cu- (23-32) macle si

7n %at.Cu-(45- B1(L21) --> B'1(18R) defecte de
49) %at.Zn impachetare
Aliaje pe

2 |bazide |Ag-Cd |44-49 %at.Cd B2(B2)--> y'a(2H) Tiifgﬁgtgfe
argint
Aliaje pe  |[Ti-Ni 49-51 %at.Ni | B2(B2)-->R(romboedric)-

je p
baza . TisoNiso-xFex ->
de titan- | NIFFe |35t Fe --> a"3(B19")

3 |nichel TisoNisoxCls | o oo oo (1gyos macle
(TisoNiso-  |Ti-Ni-Cu [x=10-30 A (2519,,)

xMx) %at.Cu 2
- o) -

4 |Alisje pe  |Cu-AINi 8?4)140/1N/i°A| B1(D05)--> y'1(2H) macle

baza
5. _a1(19-30) %Zn- Y defecte de
de cupru Cu-Zn-Al (4-8) %Al B2(B2)--> B'2(9R, M9R) impachetare

Pentru a delimita ordonarea B2 de ordonarea D03, s-a convenit ca austenita
de primul tip, cu concentratie aproximativ echiatomica (AsoBso = AB), sa fie notata
B2, iar austenita din cel de-al doilea tip, cu concentratie atomica 75:25 (AsB), sa fie
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notata Bi. Martensitele obtinute din austenita B1 (D0s3) sunt: a’y (6R), B'1 (18R1), B"1
(18 R2) si Y1 (2H) iar cele obtinute din B> (B2) - a2 (3R), B2 (9R) si y2 (2H).
Ambele categorii sunt impachetate in straturi atomice compacte. Principalele tipuri
de aliaje de tip B cu memoria formei si transformarile lor martensitice sunt
sintetizate in Tabelul 2.27.

Transformarea martensitica din aliajele de tip y, cu memoria formei

Ca si in cazul otelurilor-carbon, exista aliaje cu memoria formei (SMA) la
care austenita este o solutie solida de tip y (CFC), in general dezordonata. Spre
deosebire de otelurile-carbon, la care intervine difuzia si implicit transformarea
perlitica, transformarea martensitica din SMA de tip y este reversibild, rezultand o
martensita care poate fi cubicd, tetragonald, hexagonala etc. In Tabelul 2.28 sunt
sintetizate cele mai cunoscute exemple de sisteme de aliaje de tip faza v.

Tabelul 2.28. Transformarile martensitice din cateva aliaje semnificative de tip v,
cu memoria formei [Ardeleanu, 2007]

Nr. [Componentul(ele) Intervalul de |Transformarea Substructura
LT Exemple : S o
crt. [principal(e) concentratie martensitica martensitei
Aliaje pe bazd de |, __ (18- a(CFC)—
1 indiu T 127y %at.Ti a"(TFC) macle
B ~ yi(L12)—
Aliaje pe bazs de Fe-Pt 25/at.Pt a'(TVC) macle
fier N max. Y(CFC)—
2 Fe-Ni |33 5o4Ni a'(CVC) macle
) (15- _ defecte de
Fe-Mn 30)%at.Mn Y(CFC)—&(HC) impachetare
Aliaje pe baza de ) _acvo y(CFC)—
3 mangan Mn-Cu [(5-35)%Cu a'(TFC) macle

Legatura dintre transformarea martensitici si fenomenele de
memoria formei

Cele mai importante fenomene de memoria formei sunt:

- efectul pseudoelastic sau pseudoelasticitatea (PSE);

- efectul simplu de memoria formei (EMF);

- efectul de memorie a arestului termic (EMAT);

- efectul de memoria formei in dublu sens (EMFDS);

- efectul de memorie a formei complet rotunde (EMFCR);
- efectul de amortizare a vibratiilor.

Pe langa aceste efecte, care si-au gasit aplicatii practice si care sunt legate
direct sau indirect de transformarea martensitica, se adauga si efectele
premartensitice in randul carora este inclusa transformarea de faza R.

Transformarea martensitica se caracterizeaza printr-o forfecare de-a lungul
unui plan habital care ramane nemodificat in timpul transformarii. La SMA,
transformarea martensitica poate fi indusa atat termic cat si prin tensiunea
mecanica aplicata. Deoarece primul dintre aceste efecte presupune recuperarea
deformatiilor aplicate prin simpla descdrcare mecanicd, PSE mai este numita si
.memorie mecanicd". Pe de alta parte, EMF si EMFDS presupun recuperarea
deformatiilor prin incalzire si respectiv incalzire-racire. Aceste efecte caracterizeaza
asa-numita ,memorie termica" [Wayman, 1975].
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Originea memoriei mecanice

Pseudoelasticitatea, asociata cu memoria mecanica, defineste orice
neliniaritate de pe portiunea de descarcare a unei curbe tensiune-deformatie. La
materialele clasice, portiunea de descarcare este paraleld cu portiunea elastica de la
incarcare (Fig. 2.53).

Tractiunea este cea mai concludenta metoda de analiza a deformarii
materialului [Ardeleanu, 2007]. Celelalte doua curbe din Fig. 53 sunt reprezentative
pentru cele douad tipuri principale de pseudoelasticitate: superelasticitate
(0A:B1C1D10) si pseudomaclare (0A2B2Cz). Acelasi AMF poate prezenta, pe diverse
domenii de temperatura, fie pseudomaclare fie superelasticitate [Duerig, 1990]. In
principiu, superelasticitatea apare in intervalul termic definit prin Af < T < Mg, unde
Mg este temperatura maxima pana la care se poate obtine martensita indusa prin
tensiune (peste Mgy intervine difuzia). Exista si exceptii, reprezentate prin asa-
numitele ,ferestre de superelasticitate", sub forma unor intervale termice din
domeniul martensitic in cadrul carora poate aparea superelasticitatea [Schroeder,
1978]. Si pseudomaclarea poate exista atat in domeniul martensitic, la T < As cat si
in cel austenitic, la T > Mq.
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A {91 2
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0 Alungirea relativa

Fig. 2.53. Reprezentarea schematica a curbelor incarcare-descarcare la tractiune pentru un
material cu comportare clasica (linie continud), superelastica (linie intreruptad) si
pseudomaclata (linie punct) [Ardeleanu, 2007]

Comportarea pseudoelastica a aliajelor cu memoria formei

Exista doua aspecte care vin sa intareasca uimirea legata de comportarea
aliajelor cu memorie. Ele se grupeaza generic in cadrul comportarii pseudoelastice si
sunt denumite: efectul tip cauciuc si superelasticitatea [Budau, 1994]. Améandoua
caracterizeaza capacitatea materialului de a prezenta o comportare elastica
deosebita si au frumoase perspective de utilizare in practica.

Efectul tip cauciuc se manifesta la temperatura ambianta si se
caracterizeaza printr-o elasticitate deosebitd, cauzatd tocmai de particularitdtile
martensitei. Se evidentiaza prin actionarea asupra materialului cu o anumita forta si
ca urmare, acesta se deformeazad, iar prin inlaturarea fortei, materialul revine la
forma initialda. In general, la materialele ductile obisnuite, dup@ depdsirea unei
anumite valori a solicitarii, specifica materialului, prin finlaturarea solicitarii,
materialul ramane deformat iar valoarea deformatiei este mai mica decat cea atinsa
in timpul solicitarii [Budau, 1994].
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Deformatia inregistratd se numeste deformatie remanent. In cazul efectului
tip cauciuc, comportarea este ilustrata in Fig. 2.54. Apare si aici o deformatie
remanenta g, si daca in aceasta stare aliajul cu memorie este din nou solicitat, se
constata existenta unei corelatii intre solicitare si deformatie, in sensul ca aceeasi
forta produce aproximativ aceeasi deformatie (rezulta forma de fus a diagramei), iar
prin suprimarea solicitarii se obtine aceeasi deformatie remanenta &, [Budau, 1994].

4o

T< Mf

Fig. 2.54. Efectul tip cauciuc la aliajele cu memoria formei [Budau, 1994]

Superelasticitatea reprezinta o alta comportare particulard interesantd a
aliajelor cu memorie a formei, a carei origine rezida tot in transformarea
martensitica. Aceasta se manifesta la temperaturi corespunzatoare fazei mama (mai
mari dacat Af), prin aparitia - sub actiunea unei solicitdari - a unei deformatii
reversibile neobisnuit de mari, echivalenta ca si ordin de marime cu cea care se
poate obtine prin efectul de memorie a formei [Budau, 1994]. .

Superelasticitatea unui aliaj cu memorie este ilustrata in Fig. 2.55. In
portiunea marcata cu I pe grafic, comportarea este asemanatoare cu cea a unui
material obisnuit. Portiunile marcate cu II si cu III releva faptul ca modificari foarte
mici ale solicitarii conduc la deformatii mari. Altfel spus, se pot exercita forte de
natura elastica si de valoare aproximativ constanta chiar in conditiile in care apar
deformatii semnificative [Budau, 1994].

i
0y

[

Fig. 2.55. Superelasticitatea SMA-urilor [Budau, 1994]
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Efectul simplu de memorie a formei

Efectul simplu de memorie a formei reprezinta redobéndirea unicd si
spontand a ,formei calde”, in urma incalzirii materialului aflat in ,forma rece”.

Comportamentul macroscopic, ca rezultat al efectului de memorie a formei,
nu poate fi descris printr-o curbda clasica tensiune-deformatie. Pentru a
caracterizeaza comportamentul termomecanic, trebuie considerate trei axe de
coordonate: tensiune (o), deformatie specifica (g) si temperatura (T), cum este
prezentat in Fig. 2.56 [Craciunescu, 1998].

Curba simpla schematica arata ca, atunci cand materialul este deformat, se
obtine o deformatie totala &. O parte din aceastd deformatie poate fi recuperata
elastic. Restul deformatiei poate fi recuperata datorita efectului simplu de memorie

a formei.

c 4

Efect simplu de

memorie a formei

A Recuperare elastica

T

Fig. 2.56. Componentele formei de recuperare [Craciunescu, 1998]

Forma calda este caracteristicd domeniului austenitic, iar forma rece celui
martenstitic. Acest efect este reprezentat schematic in Fig. 2.57.

a( )

)

|— njdwis 109)3 —|

P

c(

d( )

Fig. 2.57. Reprezentarea schematica a efectului simplu de memorie a formei
[www.Wikipedia.org]
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Cand aliajul cu memorie a formei este in stare rece, la o temperatura mai
mica decat cea austenitica, materialul poate fi deformat intr-o varietate de forme,
mentinandu-si forma deformatd pana la incalzirea in apropierea temperaturii de
transformare. In acest moment, materialul revine la forma pe care a avut-o inaintea
deformarii [Craciunescu, 1998].

La efectul simplu de memorie a formei, racirea de la temperaturi ridicate nu
cauzeaza schimbari macroscopice de forma. Este necesard o deformare plastica
pentru a crea forma la o temperatura joasa. La incalzire, transformarea incepe de la
temperatura As si este completa la Af (tipic 2-20°), aceasta temperatura depinzand
de material. As este determinata de tipul aliajului si compozitia chimica, si poate
varia de la temperatura de -150°C, pana la temperaturi de peste 200°C [Budau,
1994].

Pentru a descrie originea microscopica a efectului de memorie a formei,
trebuie sa se porneasca de la caracterul auto-acomodat al martensitei termoelastice.
In urma raciri unui aliaj cu memorie a formei pana la temperaturi situate sub My, in
material se formeaza mai multe domenii martensitice, cu plane habitale diferite.

Evidentierea originii microscopice a efectului de memorie a formei, prin
schimbarea morfologiei fazelor, in urma ciclului de racire-deformare-incalzire, este
prezentat in Fig. 2.58.
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retr. A =austenitd

FORMA
CALDA

Fig. 2.58. Evidentierea originii microscopice a efectului simplu de memorie a formei,
prin schimbarea morfologiei fazelor,
in cazul unui ciclu de racire-deformare-incalzire [Buddu, 1994]
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Din punct de vedere al constrangerilor mecanice aplicate in timpul ciclului de
racire-deformare-incalzire, se remarcd trei fenomene destincte (Fig. 2.59)
[Ardeleanu, 2007]:

- efectul de memorie a formei cu revenire libera;
- efectul de memorie a formei cu revenire retinuta;
- efectul de memorie a formei generator de lucru mecanic

Tensiunea

Fig. 2.59. Efectul simplu de memorie a formei, schematizat in coordonatele
tensiune-deformatie-temperaturd [Ardeleanu, 2007]

EMF cu revenire libera (EF1G1) consta din contractarea materialului alungit,
in timpul incalzirii intre punctele critice As' si Af, cand se produce trecerea spontana
de la forma rece (gp) la cea caldd (&rem). Acest efect se produce in absenta oricaror
constrangeri exterioare. Valoarea alungirii recuperabile (EMF) este mai mica la
policristale decat la monocristale, fiind mult influentata de orientarea cristalografica.

EMF cu revenire retinuta (EF,G,) se produce atunci cand elementul de
memoria formei este impiedicat sa-si redobandeasca forma calda, prin incalzire. In
exemplul din Fig. 2.59 se observa ca este pastrata forma rece, caracterizata prin
alungirea g, si din acest motiv, in timpul incalzirii intre As' si Af,este generata
tensiunea o, in punctul G,. Cercetarile au aratat ca EMF cu revenire retinuta poate fi
evidentiat chiar si la un SMA care este mentinut in domeniul elastic, cu conditia sa
existe o diferenta intre forma caldda si cea rece [Ardeleanu, 2007]. Aceasta
evidentiere a avut loc atat la SMA de tip Cu-Al-Ni [Bujoreanu, 1996] cat si la SMA
de tip Cu-Zn-Al [Bujoreanu, 1996].

EMF generator de lucru mecanic (DF3Gs) este evidentiat sub efectul unei
tensiuni o, mentinuta constanta in timpul incalzirii. Deoarece prin EMF este
efectuatd o deplasare gp-grem prin invingerea unei tensiuni o, este generat lucrul
mecanic util pe unitatea de volum:
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Luti = 0(Ep-Erem) (1)

EMF, in special cel generator de lucru mecanic, reprezintd una dintre cele
mai spectaculoase si mai utile aplicatii ale SMA.

Efectul de memorie a arestului termic

Efectul de memorie a arestului termic (EMAT) constd din ,amintirea"
temperaturii de intrerupere a transformarii din ciclul termic precedent. EMAT este o
consecinta a energiei de deformare care, in momentul intreruperii transformarii
martensitice, ramane blocata in structura autoacomodanta a martensitei. EMAT se
manifesta in mod diferit in functie de starea materialului (de exemplu: recopt+calit,
deformat la rece+revenit) sau de natura lui (de exemplu: Ni-Ti, Cu-Zn-Al).

Efectul dublu de memorie a formei

Efectul dublu de memorie a formei este acel efect prin care un material fsi
aminteste doua forme diferite: una la temperaturd joasad si una la temperatura
ridicatda. Materialul care prezinta efect de memorie in dublu sens prezentat
schematic in Fig 2.60.

a qQ )

nignp
= ooy

)

Fig. 2.60. Efectul dublu de memorie a formei prezentat schematic [www.Wikipedia.org]

Efectul de memorie in dublu sens reprezinta redobandirea spontana a formei
calde si a celei reci, la incalzire respectiv la racire. Cele doua forme produse nu sunt
formele calda, respectiv rece, initiale, deoarece se caracterizeza prin deformatii
mari.

Efectul de memorie a formei complet rotunde

Efectul de memorie a formei complet rotunde (EMFCR) este asemanator
EMFDS, dar nu apare decat la aliajele Ni-Ti care contin peste 50,5 % at., Ni.
Memoria formei complet rotunde presupune interventia difuziei atomice, deoarece
aliajului i se imprima o forma rotunda, in stare martensitica, dupa care este
fmbatranit in stare austenitica, fara a i se permite recuperarea formei calde.
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Tratamentul termic tipic, cu revenire retinuta, dureaza pana la 50 de ore. La racirea
pana in domeniul martensitic, dupa indepartarea constrangerii aplicate si eliberarea
materialului, se costata curbarea in sens exact opus, astfel incat straturile
exterioare, care erau comprimate, devin alungite si vice-versa. La ciclarea termica
ulterioara intre domeniile martensitic si austenitic materialul isi modificd spontan
forma intre cele doua moduri opuse de curbare [Perkins, 1990].

Efectul de amortizare a vibratiilor

Datorita comportarii microstructurale deosebite, aliajele cu memoria formei
prezinta cea mai ridicata capacitate de amortizare a vibratiilor dintre toate
materialele metalice [Budau, 1994]. Amortizarea este neliniara si independenta de
frecventa. Aceasta proprietate pare sa fie sensibila la variatiile de temperatura si la
antecedentele de ciclare termica [Budau, 1994].

2.4.3.2. Clasificarea aliajelor cu memoria formei
Din punct de vedere al accesibilitatii, aliajele cu memorie a formei se
clasifica in trei categorii (Tabelul 2.29) [Budau, 19947]:
- aliaje "exotice", pe baza de: uraniu, indiu, niobiu si zirconiu;
- aliaje "costisitoare", pe baza de metale nobile: aur, plating;
- aliaje obisnuite: Ni-Ti, cele pe baza de cupru si mai nou cele
feroase.

Tabelul 2.29. Familii de aliaje cu memoria formei [Budau, 1994]

i Compozitie Histerezis
Aliaj % at oC Ordonare
Aliaje neferoase care prezinta efect de memorie
Ag-Cd 44-49%Cd 15 ordonat
Au-Cd 46,5-50%Cd 15 ordonat
Cu-Zn 38,5-41,5%2Zn 10 ordonat
Cu-Zn-X o y
(X=Si:Sn:Al: Ga) X% scazute 10 ordonat
. 28-29% Al
Cu-Al-Ni 3-4,5%Ni 35 ordonat
Cu-Sn 15%Sn - ordonat
23-28%Au
Cu-Au-Zn 45-47%7n 6 ordonat
Ni-Al 36-38%Al 10 ordonat
Ti-Ni 49-51%Ni 20-100 ordonat
In-Ti 18-23%Ti 4 dezordonat
In-Cd 4-5%Cd 3 dezordonat
Mn-Cu 5-35%Cu - dezordonat
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Zr-X _
(X=Ru;Rh;Pd)
U-Nb 9-18%Nb -
Aliaje feroase cu efect de memorie perfect sau
aproape perfect
Fe-Pt 25%Pt mic ordonat
Fe-Pd 30%Pd mic dezordonat
. . 33%Ni; 10%Co .
Fe-Ni-Co-Ti 4%Ti (%mas3) 3| mic dezordonat
o is 0,
Fe-Ni-C %oNi; 0,4%C mare dezordonat
(% masa)
o] . 0, i
Fe-Mn-Si 30%Mn; 5%Si mare dezordonat
(% masa)
10%Cr; <10%Ni;
Fe-Cr-Ni-Mn-Si-Co <15%Mn; <7%S:i; mare dezordonat
<15%Co (%masa)

Din punct de vedere al transformarilor cristalografice care au loc in timpul
manifestarii efectului de memorie a formei, SMA-urile se clasifica in trei grupe
[Budau, 19947:

- aliaje la care faza mama este alcatuita din compusi intermetalici cu
structura cubica cu volum centrat;

- aliaje la care metalul majoritar prezinta mai multe forme
alotropice;

- aliaje cu tranzitie cubica - tetragonala.

Aliaje la care faza mama este alcatuita din compusi intermetalici cu
structura cubica cu volum centrat

Acestea sunt aliaje tipice pentru memoria formei. Structura fazei mama este
in general ordonata, iar structura fazei martensitice este compacta. Din aceasta
categorie fac parte: aliaje binare (Au-Cd, Ag-Cd, Cu-Al, Cu-Zn), aliaje ternare (Au-
Cu-Zn, Cu-AlI-Ni, Cu-Mi-Al, Cu-Zn-Al). Reprezentative pentru posibilitatile lor reale
de utilizare sunt sistemele de aliaje Cu-Zn si Cu-Al [Budau, 1994].

Aliaje la care metalul majoritar prezinta mai multe forme alotropice

Din aceasta categorie fac parte aliajele pe baza de Fe, Co, Ti, Zr. Ele se
caracterizeaza foarte rar prin existenta unui efect de memorie complet. In cazul
aliajelor pe baza de fier, prezenta unui histerezis termic de valori ridicate nu a
permis multa vreme evidentierea efectului de memorie. Totusi, aliajul cu Fe - 25
%at Pt, al carui histerezis de transformare este puternic diminuat odata cu stabilirea
unei ordonari atomice, prezinta posibilitatea de aparitie a efectului dorit. Dintre
aliajele feroase cu memorie a formei, prezentate in Tabelul 2.29, cele din familiile
Fe-Pt si Fe-Pd au fost investigate doar din interes pur stiintific, datorita pretului
ridicat al platinei si a paladiului [Buddu, 1994].
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Aliaje cu tranzitie cubica - tetragonala

La aceste aliaje, faza mama se caracterizeaza printr-o structura cubica, in
timp ce la martensita se intalneste o structura cristalografica tetragonald. Ele
prezinta fenomenul de memorie a formei, dar cu o amplitudine destul de slaba.
Aliaje reprezentative pentru aceasta categorie sunt cele pe baza de indiu (In-Tl sau
In-Cd) sau pe baza de mangan (Mn-Cu). Tetragonalitatea martensitei conduce la o
amplitudine maxima a deformatiei la memorie limitata la mai putin de 1% la
tractiune. Aceasta evolutie este la originea unei memorii a formei de natura diferita
de cea a aliajelor din categoriile precedente [Budau, 1994].

Inducerea efectului de memorie a formei

In functie de tipul de efect de memorie care se urmareste (efect simplu sau
efect dublu), au fost evidentiate si sunt intens cercetate particularitati legate de
operatiile care trebuie efectuate asupra aliajelor in vederea obtinerii rezultatelor
dorite. Trebuie subliniat odata ca nu toate aliajele care prezinta proprietatea de
memorie au aceeasi capacitate pentru memorie in dublu sens.

Pentru inducerea efectului simplu de memorie, este necesara aducerea
aliajului la temperatura si structura fazei mama (in general B), careia i se aplica
tratamentul de calire astfel incat sa se obtind structura martensitica. Cel mai
frecvent se foloseste calirea de punere in solutie - deci un tratament termic - si mai
rar tratamente termomecanice pentru ca in cazul acestora din urma este necesara o
buna cunoastere a parametrilor transformarii martensitice.

Nu toate aliajele cu memorie a formei permit si obtinerea efectului de
memorie in dublu sens. Exista aliaje la care efectul dublu de memorie a formei a
fost obtinut prin tratamente simple de imbatranire sub tensiune sau de deformare
plastica puternica in faza martensitica. Cele mai bune rezultate s-au obtinut prin
tratamente complexe, numite educare, care constau din repetarea unor cicluri
termomecanice, in ideea formarii unor variante preferentiale de martensita. Sunt
cunoscute patru tehnici de inducere a efectului dublu de memorie a formei, folosite
cu rezultate forte bune [Budau, 1994]:

- ciclarea termica la tensiune constanta, care presupune realizarea
unor tensiuni de valoare constanta in material, la temperatura corespunzatoare fazei
mama (superioara Af), urmate de raciri si incalziri multiple (in general intre 10 si 40
de cicluri). Cu fiecare ciclu efectuat, deformatia care se poate recupera creste,
ajungand ca in final sa se obtina o stabilizare a acesteia;

- ciclare prin modificarea tensiunii in faza mamé&: la temperaturi
superioare Ay, se repeta cicluri de solicitare - relaxare mecanica a materialului. Dupa
un numar mai ridicat de asemenea cicluri (peste 80), se obtine o stabilizare a
parametrilor;

- ciclarea temica la deformare impusa, care se realizeaza tot la
temperaturi corespunzatoare fazei mama si consta in impunerea unei deformatii
asupra materialului, urmata de racirea in aceastda stare. Dupa repetarea céatorva
cicluri de incalzire - racire, se obtine efectul dublu de memorie a formei. Uneori se
poate constata ca la racirea in starea deformatda apare o modificare spontana a
formei care accentueaza deformatia impusa initial. Rezultatele obtinute prin aceasta
metoda nu sunt insa atéat de eficiente;

- combinatia celor trei metode prezentate anterior.

Polimeri cu memoria formei
Termenul de polimer se refera la o moleculd mare obtinuta prin adaugare de
multe unitati moleculare (monomeri). Monomerii se leagd impreund pentru a rezulta
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un polimer cu masi moleculard mare. In unii polimeri, unitdtile monomerice
fundamentale sunt diferite si se numesc copolimeri [Ardeleanu, 2007].

Clasificarea polimerilor
Polimerii pot fi clasificati dupa urmatoarele criterii: sursa de obtinere, tipul
reactiei de formare, compozitia chimica, comportarea la temperaturi inalte si fata de
solventi si proprietati termomecanice [Ardeleanu, 2007].
Dupa sursa de obtinere, polimerii pot fi:
- naturali(cauciucul natural, celuloza etc.);
- sintetici (polietena, polistirenul, cauciucul sintetic etc.)

Dupa tipul reactiei de formare se deosebesc:
- polimerizate - compusi formati prin reactii de polimerizare;
- policondesate - compusi formati prin reactii de policondesare.

in functie de compozitia chimicd, se disting:

- polimeri organici, care contin in catena principald numai atomi de
carbon sau atomi de carbon si oxigen, azot, sulf, sau fosfor
(polietilenglicolul);

- polimerii anorganici, care nu contin carbon 1in catena
macromoleculara (principald).

Dupa modul de comportare la temperaturi inalte si fata de solventi, polimerii
se grupeazd, de asemenea, in doua clase:
- polimeri termoplastici, care se inmoaie la temperatura inalta (devin
plastici) si apoi se topesc, iar in contact cu unele lichide se dizolva;
-polimeri termorigizi (termoreactivi), care nu devin plastici si nu se
topesc la temperaturi inalte si nu se dizolva in niciun lichid.
Dintre compusii macromoleculari uzuali, polietilena, policlorura de vinil etc.,
sunt termoplastice, iar fenoplastele, gliftalii etc., sunt produse termorigide.
Pentru desemnarea polimerilor termorigizi se utilizeaza termenul de rasini.
De exemplu, "rasini fenolice" sau "rasini epoxidice ", dar nu "rasini olefinice",
deoarece polimerii fenolici si epoxidici sunt polimeri termorigizi, in timp ce cei
olefinici sunt termoplastici.

Dupa proprietatile termomecanice, polimerii se grupeaza in:

- elastomeri - compusi cu proprietati inalt elastice care se pot
prelucra sub forma de cauciucuri;

- plastomeri - compusi care se pot prelucra ca materiale plastice;

- polimeri pentru fibre (si fire) - compusi care se pot prelucra sub
forma de fibre (si fire) cu rezistenta mecanica apreciabila;

- lacuri - compusi care se pot depune pe suport ca peliculd subtire
[Ardeleanu, 2007].

Polimerii care prezinta memoria formei fac parte din categoria eterilor
coroana polimerici. Acestia se subimpart in sase categorii [Ardeleanu, 2007]:
1) Eteri coroana atasati la un suport anorganic insolubil;
2) Polisiloxani liniari ce contin eteri coroana;
3) Copolimeri siloxan- eter coroana;
4) Poliesteri siloxan-eter coroana;
5) Poliesteri siloxan-eter coroana fotosensibili;
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6) Poliamide siloxan-eter coroana.

Mecanisme ale fenomenului de memoria formei la polimeri

Anumiti monomeri prezinta fenomenul de memoria formei. Mecanismul este
complet diferit fata de cel al aliajelor metalice.

Un polimer tipic cu memoria formei este cauciucul; el se alungeste de mai
multe ori sub tensiuni si revine imediat la forma initiala la indepartarea acestora.

Cauciucul este elastic la temperatura camerei, la temperaturi scazute (-
96°C) elasticitatea este pierduta. Prin racirea cauciucului alungit la -196°C, forma
alungita este fixata si niciodata nu mai revine la forma initiald, daca temperatura nu
depaseste T, (temperatura tranzitiei vitroase).

Temperatura tranzitiei vitroase este definita ca fiind temperatura deasupra
careia elasticitatea unui polimer rigid prezinta comportare ca un cauciuc. La T,.
segmentele de lant polimeric inghetat devin mobile si panta curbei volum-
temperatura se modifica.

Atunci cénd temperatura creste peste Ty, deformatia este eliberata si forma
deformatda revine din nou la cea originala. La cauciuc, o retea polimerica
tridimensionala memoreaza forma initiala si interactiunile dintre lanturi in stare
vitroasa fixeaza forma in stare de tranzitie.

Polimerii organici cu memoria formei au avantajul de a fi usori, ieftini,
prezinta un control usor al temperaturii de revenire si variatii de culoare.

Efectul de memoria formei poate fi controlat nu doar prin incalzire, ci si prin
lumina si reactii chimice. Desi polimerii au astfel de avantaje, utilitatea lor practica
este limitata, motivul principal fiind ca polimerilor le lipsesc tensiunile de recuperare,
care sunt mult mai mici (aproximativ 1/100) decat cele ale aliajelor metalice
[Ardeleanu, 2007].

Mecanismele efectului de memoria formei ale polimerilor sunt clasificate astfel
[Ardeleanu, 2007]:

a) Forma initiala se obtine din pulbere polimerica sau palete, prin
turnare in forma, iar daca este necesar, se efectueaza consolidarea prin adaugare
de agenti de consolidare sau prin radiatie. Forma este ulterior deformata sub
tensiune la o temperatura situatd in vecindtatea sau deasupra Iui T, sau a
temperaturii de inmuiere.

b) Forma polimerului este controlata in mod reversibil prin reactii
foto sau electrochimice ale polimerului. Forma initiald este obtinuta prin
consolidarea lanturilor de polimer ca si in cazul anterior.

c): Forma polimerului este controlata reversibil de reactiile chimice
ale acestuia.

2.4.3.3. Caracteristicile nitinolului

La inceputul anilor 1960, Buehler si colaboratorii sai de la laboratorul US
Naval Ordonance au descoperit efectul de memorie a formei intr-un aliaj de
echiatomic de nichel si titan [Buehler, 1967]. Acest aliaj a fost numit Nitinol
(Nichel-Titan Naval Ordnance Laboratory). Din acel moment, investigatii intensive s-
au facut pentru a elucida mecanismele fenomenului de memorie a formei.

Nitinolul este un aliaj contindnd 49.5-57.5% nichel, restul fiind titan
[Sumita, 2004, Fischer, 2001], fiind utilizat pentru fabricarea stenturilor auto-
expandabile, in principal datorita efectului de memoria formei [Enkelhardt, 2012]
(Fig. 2.61). Stenturile au un diametru mai mic la temperatura camerei, extinzandu-
se la diametrul presetat la temperatura corpului [Stoeckel, 2004].
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De la introducerea sa comerciala, in anii 1970, nitinolul a fost folosit pentru
o varietate de aplicatii: racorduri pentru conducte, sarme de sustinere pentru
sutiene, amortizoare de cutremur, rame de ochelari, cabluri, antene pentru
telefoane mobile, micro-actuatori, precum si o varietate de dispozitive biomedicale
[Duering, 1989, 1990, 1995].

Otel inoxidabil

Tensiune

Mitinol

. . = (%

Deformatie specifica 8.0%

Fig. 2.61. Comparatie intre curbele caracteristice pentru un otel si nitinol
(se observa platoul superelasticitatii) [Morgan, 2003]

Primele eforturi de a exploata potentialul nitinolului ca material pentru
implanturi au fost facute de catre Johnson si Alicandri in 1968 [Castlemans, 1976].
Utilizarea NiTi pentru aplicatii medicale a fost semnalata pentru prima data in anii
1970 [Cutright, 1973, Iwabuchi, 1975, Castlemans, 1976, Simon, 1977].

La nceputul anilor 1980, nitinolul a fost utilizat in unele aplicatii ortodontice
si ortopedice. Stenturile coronariene din acest material si-au facut debutul comercial
abia la mijlocul anilor 1990.

Ca rezultat al rezistentei mari la coroziune, proprietatilor de
biocompatibilitate, proprietatilor mecanice bune si EMF aliajele be baza de TiNi si-au
gasit o larga aplicabilitate in ingineria medicala. Aliajul TiNi poate fi folosit atat
pentru tesuturile dure, cat si pentru cele moi din organismul uman [Batalu, 2007].
Printre aplicatii gasim:

a. Chirurgie ortopedica:

- cleme de compresie;

- placi pentru fixarea oaselor fracturate;

- proteza pentru osul iliac;

- conexiuni artificiale intervertebrale;

- tije Harrington pentru tratamentul scoliozei;

b. Chirurgie oro-maxilo-faciala:

- sarme ortodontice;
- pivoti dentari;
- proteze pentru fixarea mandibulei fracturate;

c. Chirurgie cardiovasculara:

- filtre folosite pentru prevenirea emboliei pulmonare;

BUPT



2.4. Sinteze asupra materialelor utilizate la fabricarea stenturilor 101

- proteze pentru sustinerea arterei degenerate local (proteze
arteriale sau stenturi);

- muschi artificiali pentru inimi artificiale (doar in faza de cercetare);
d. Chirurgie gastroenterologica.

Utilizarea NiTi ca biomaterial aduce cateva avantaje comparativ cu celelalte
aliaje metalice: biocompatiilitate excelenta, superelasticitate si efec de memoria
formei [Ryhdnen, 2000].

Ni-Ti este deformat plastic la temperatura camerei (faza martensitica) si
infasurat pe sistemul de livrare [Davis, 2003, Sumita, 2004, Stoeckel, 2004]. Dupa
implantare, acesta isi recapata forma sa originala (faza austeniticd) din cauza
cresterii temperaturii in interiorul corpului [Davis, 2003, Stoeckel, 2004].

Nitinolul prezintda doua structuri cristaline diferite (faze), dependente de
temperatura: martensita (la temperaturi joase) si austenita (faza mama, existenta
la temperaturi inalte). Cele doua faze prezintda proprietati mecanice substantial
diferite. Aceasta transformare survine instantaneu daca aportul de energie, sub
forma de flux de temperatura sau de tensiune, este suficient. Martensita apare la
racirea aliajului sub temperatura critica de formare a martensitei sau prin aplicarea
unor tensiuni mecanice (stress induced martensite - SIM - martensitd indusa de
tensiune - Fig. 2.62) [Duering, 1990]. Aceasta schimbare de faza are loc printr-o
simpla deplasare de atomi, fara difuzia atomilor sau ruperea legaturilor interatomice
[Duering, 1990].
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Fig. 2.62. Transformarea martensitica reversibila a nitinolului
sub actiunea unor tensiuni mecanice [Robertson, 2006]

Conform Fig. 2.62, nitinolul aflat in formd austenitica este deformat elastic
din punctul a pana in punctul b. In punctul b incepe transformarea austenitei in
martensita, transformare definitivata in punctul c. Intre c si d are loc deformarea
elasticd a martensitei. La tensiuni superioare celei corespunzatoare punctului d,
deformatiile sunt remanente. La descarcare, intre punctele d si c are loc revenirea
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elastica a martensitei, iar descarcarea suplimentara, pana in punctul e, declanseaza
procesul de transformare a martensitei in austenitd. Revenirea in punctul a
marcheaza definitivarea tranformarii cristaline.

Uneori, din cauza recoacerii, elementele chimice de aliere sau defectele
microstructurale ale materialului pot intrerupe transformarea directa din austenita in
martensita, prin formarea unei faze intermediare romboedrice (faza R) [Robertson,
2006]. Aceasta transformare intermediara de faza nu este de dorit, dar in cazul
stenturilor coronariene este inevitabila [Duering, 2006].

In timpul transformarii de austenitd la martensitd, apare o contractiei
volumica cuprinsa intre -0,39% [Holtz, 1999] si -0,54% [Dauskardt, 1988].

Prin incalzirea nitinolului aflat in faza martensiticd, aceasta incepe sa se
transforme in austenita (Fig. 2.63). Temperatura la care acest fenomen incepe se
numeste temperatura start austenita (As). Temperatura la care acest fenomen este
complet se numeste temperatura final austenita (Ag).
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Fig. 2.63. Transformarea martensitica si histerezisul (H) la schimbarea temperaturii
As= temperatura start austenita;
Af = temperatura final austenita;
Ms = temperatura start martensita;
Mf = temperatura final martensita;
Md = temperatura maxima pentru martensita indusa prin solicitari mecanice;
Suprafata din chenar = zona superelasticitatii optime [Buehler, 1967]

Aceasta transformare este reversibila: cand nitinolul in faza austenitica este
racit, aceasta incepe sa se transforme in martensita (Fig. 2.63). Temperatura la
care acest fenomen incepe este numitda temperatura start martensita (M), iar
temperatura la care structura martensitica este complet revenitd se numeste
temperatura final martensita (M¢) [Buehler, 1967].

Compozitia chimicd si tratamentele termice influenteazéd dramatic
temperaturile de tranzitie dintre faze. Din punct de vedere al aplicatiilor practice,
NiTi poate avea trei forme diferite: martensitd, martensita indusa prin solicitari
mecanice (superelasticd) si austenita.
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Atunci cand materialul se afla in faza martensitica, este moale si ductil,
putdnd fi deformat cu usurinta. Nitinolul superelastic prezinta deformatii elastice
foarte mari, iar nitinolul austenitic este destul de rezistent si dens (similar cu titanul,
Fig. 2.64).
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Fig. 2.64. Curba tensiune-deformatie specifica pentru diferitele faze ale NiTi
la temperatura constanta [Buehler, 1967]

Aliajele Ti-Ni cu memoria formei prezinta o suita de proprietati, atat in faza
martensiticd, cat si in faza austenitica, asociate cu transformarea martensitica
reversibila:

- pseudoelasticitate;

- superelasticitate;

- comportament similar cauciucului;

- efect simplu de memorie a formei (EMF);

- EMF in dublu sens;

- EMF complet.

Revenirea materialului deformat la forma initiald, dupa detensionare si la
temperatura constanta se numeste pseudoelasticitate. Este un termen generic care
descrie atat comportamentul superelastic cat si cel similar cauciucului. Cand
revenirea la forma initiala are loc in stare austenitica fenomenul se numeste
superelasticitate. Superelasticitatea se refera la o elasticitate exagerata si se
observa in aliajele de Ti-Ni cand sunt deformate la o temperatura mai mare decat As
(temperatura de inceput de transformare a martensitei in austenitd) si mai mica
decat Md (temperatura la care martensita poate sa apara prin deformare plastica)
[Batalu, 2007]. De obicei, aceasta proprietate este folositda pentru inmagazinarea
energiei mecanice.

Daca transformarea are loc prin miscarea reversibild a limitelor de macle in
starea martensitica, atunci se numeste comportament similar cauciucului [Batalu,
2007]. Cand aliajul este deformat in stare martensitica, caracterul deformarii este
plastic si prezinta efectul de memorare a formei. Cand aliajul este imbatranit in
stare martensitica pentru 14 ore, devine pseudoelastic. Acest comportamen este
foarte similar superelasticitatii, dar diferd de aceasta prin faptul ca are loc in stare
martensitica.
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In cazul efectului de memorare a formei intr-un singur sens aliajul isi
"aminteste" doar forma geometricd modelata in starea austenitica. Aliajul este
deformat in stare martensitica, iar la incalzire isi va recdapata forma din starea
austenitica. La racire aliajul nu-si mai modifica forma.

EMF in dublu sens consta in faptul ca aliajul isi "aminteste" atat forma din
starea austenitica, cat si forma din starea martensitica. Astfel, la incalzire aliajul va
trece in forma initiala, iar la racire va reveni singur la forma finala. Acest
comportament se "invata", in sensul ca este necesar un tratament termomecanic
special pentru obtinerea lui, existand mai multe metode de inducere. Efectul de
memorare completda a formei este similar EMF in dublu sens, dar foarte
pronuntat,fiind indus prin metode de tratament si de antrenare speciale. Acest efect
a fost obtinut in aliaje cu continut ridicat de nichel (Ni>50,6 % at) [Batalu, 2007].

Topirea si turnarea sunt etape in procesarea aliajelor pe baza de TiNi carora
trebuie sa li se acorde o deosebitd importanta. De rezultatul lor depind atéat calitatea
finald a produsului cat si performantele materialului. Proprietatile finale ale aliajului
sunt foarte sensibile la variatia compozitiei chimice. Astfel, variatia compozitiei
chimice a nichelului cu 1 % atomic poate determina variatia temperaturilor de
transformare austenita < martensita cu mai mult de 100°C (Fig. 2.65, 2.66).
Contaminarea topiturii sau inabilitatea de a controla compozitia chimica poate duce
la obtinerea unor materiale inutilizabile pentru scopul propus [Batalu, 2007].
Contaminarea materialului cu impuritati poate aparea din doua cauze: fie
materialele utilizate nu sunt de puritate inaltd, fie conditiile de topire nu sunt
adecvate. Inaintea topirii se recomanda verificarea compozitiei chimice si
indepartarea stratului superficial de oxid prin slefuire. Avand in vedere afinitatea
foarte ridicata a titanului pentru oxigen, topirea se va realiza neaparat in cuptoare
cu vid ridicat sau cu atmosfera inerta. Pentru a obtine o omogenitate ridicata a
compozitiei chimice, topitura trebuie agitata foarte bine.
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Fig. 2.65. Variatia temperaturii de transformare martensitica As
functie de concentratia Ni din aliaj [Batalu, 2007]
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Fig. 2.66. Variatia temperaturii de transformare martensitica Ms

Compozitia chimica a nitinolului produs de diferiti furnizori este indicata in
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functie de concentratia Ni din aliaj [Batalu, 2007].

Tabelul 2.30.
Tabelul 2.30. Compozitia chimica a aliajului NiTi
Nitinol Nickel Titan Oxigen Carbon
(Nominal) max. max.
Sirma 54,5-57 ponderat 0,05 wt.- | 0,02 wt.-
Euroflex (Fir) wt.-% % %
www.euroflex- Tub 54,5-57 ponderat 0,05 wt.- | 0,05 wt.-
gmbh.de wt.-% % %
Sirma 55.8 wt.% ponderat 0,05 wt.- | 0,02 wt.-
(Fir) % %
NDC SE508
www.nitinol.com Sirma 54,5 wt.-% ponderat 0,05 wt.- | 0,02 wt.-
(Fir) % %
SM495
Tub 55.8 wt.% ponderat 0,05 wt.- | 0,02 wt.-
SE508 % %
Sirma
(Fir) 54,5-57 ponderat 0,05 wt.- | 0,05 wt.-
Fort Wayne Metals valori wt.-% % %
www.fwmetals.com | maxime
Sirma
(Fir) 56.0 wt.% ponderat 0,028 0,03 wt.-
valori wt.-% %
medii
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Proprietatile fizice ale nitinolului produs de diferiti furnizori sunt prezentate

in Tabelul 2.31.

Tabelul 2.31. Proprietatile fizice ale nitinolului

Euroflex NDC Fort Wayne Metals
www.euroflex- s
www.nitinol.com www.fwmetals.com
gmbh.de
Fir Tub Fir Tub | Austenita | Marten
sita
P“Fcf;fr'ede 1310°C | 1310°C | 1310°C | 1310°C 1240-1310° C
. 6,5 3 6,5 6,5 6,45 6,45
Densitatea g/cms | &5 9/em g/cm?3 g/cm?3 g/cm?3 g/cm3
Coeficientul
de 6,6x10° 11x10°6/° 6.6x10"° 11x106/° | 11x10%/° | 6,6x10"
expansiune 6/0C C 6/0C C C 6/0C
termica
Rezistivitatea 74”)?“”“ 82u0hmx | 76u0hm | 82pu0hmx | 82u0Ohmx 76nﬂgh
electrica cm Xxcm cm cm
cm cm
28- ] R 28- 41-
Modululde |, 905 | 41-75X10% | 41905 | 75x10° | 75GPa | 40Gpa
elasticitate Mpa
Mpa Mpa Mpa

Conductivitat
ea termica

18 W/m.K (austenitd)
8,6 W/m.K (martensita)

Caldura
specifica
masica

470 - 620 J/kg.K

Permeabilita-
tea
magnetica

<1,002 H-m™!

Susceptibili-
tatea
magnetica

3x106

Curba de histerezis

Gama de temperaturda pentru transformarea martensitei in austenita prin
incalzire este putin mai mare decat cea pentru transformarea inversa la racire
(Figura 2.63).

Diferenta dintre temperaturile de tranzitie la incalzire si racire se numeste
histerezis. Histerezisul este, in general, definit ca diferenta dintre temperatura la
care materialul este intr-un procent de 50% transformat in austenita la incalzire,
respectiv temperatura la care maretialul este transformat intr-un procent de 50% in
martensita la racire. Aceasta diferenta poate fi de pana la 20-30° C [Buehler, 1967,
Funakubo, 1987]. In practica, aceasta inseamna cd un aliaj conceput pentru a fi
complet transformat de temperatura corpului, la incalzire (Ar <37 °C), ar avea
nevoie de o rdcire la aproximativ 5 °C pentru ca transformarea in martensita sa fie

totala (Mg).
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Transformarea martensitica termoelastica

Comportamentul unic al NiTi se bazeaza pe transformarea la scard atomica a
fazei austenitice in martensitd, proces care poarta denumirea de transformare
martensiticd termoelastica.

Transformarea martensitica termoelastica provoaca recuperarea formei
initiale ca rezultat al necesitatii adaptarii structurii retelei cristaline la starea de
energie minimd pentru o anumita temperatura [Otsuka, 1998].

In cazul NiTi, simetria relativa dintre cele doua faze produce o transformare
extrem de ordonata, deplasarile atomilor individuali putand fi prezise cu acuratete si,
in cele din urma, este generata o schimbare de forma la scara macroscopica.

Structura cristalului de martensita este mai putin simetrica fata de cea a
fazei mama. In cazul in care un singur cristal de fazd mama este racit la o
temperatura inferioara Mf, martensita se poate forma dupa oricare din cele 24 de
plane cristalografice echivalente. Cu toate acestea, existd o orientare unica a fazei
mama, toate configuratiile martensitice revenind la aceeasi structura si forma odata
cu depdgirea temperaturii Ar.

In timp ce majoritatea metalelor se deformeaza prin alunecare sau
dislocare, NiTi raspunde la solicitari prin simpla schimbare a orientarii sale cristaline.

O epruveta din NiTi se va deforma pana cand va contine numai varianta de
martensita care produce deformatia maxima. Depasind acest prag, se va produce
deformarea plastica clasica prin alunecare, care este irecuperabild si nu are niciun
"efect de memorie". Daca deformarea este oprita inaintea atingerii valorii de prag,
epruveta va contine mai multe variante diferite de martensita. Incalzind epruveta la
o temperatura superioara Af, se creeaza o fazd mama cu o orientare identica cu cea
existenta inainte de deformare (Fig. 2.67).
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Fig. 2.67. Transformarea de la faza austenitica, la faza martensitica
si efectul de memorie a formei [Robertson, 2006]
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Structura cristalina a austenitei este o structura cubica, in timp ce
martensita are o structurd mai complexa, romboidala. Din acest motiv este posibila
revenirea completa a epruvetei la forma pe care o avea inainte de deformare
[Andreasen, 1987, Gil, 1998].

Efectul de memoria formei

Atunci cand este fincdlzit, aliajul NiTi este capabil sa ia o forma
preprogramata. In timp ce nitinolul este moale si usor deformabil in faza stabilad la
temperaturi joase (martensitd), acesta revine la forma si rigiditatea initiala prin
simpla incalzire la o temperatura la care este prezenta faza austenitica (Fig. 2.67).
Acest fenomen poarta denumirea de efect simplu de memorie a formei.

[Cross, 1969] a determinat, in cazul sarmelor solicitate la tractiune, o limita
a deformatiei specifice cuprinsa intre 6 si 8% pentru care materialul isi mentine
capacitatea de memorie a formei. Deformatiile peste aceasta limitda nu mai pot fi
recuperate prin efectul de memorie a formei.

Efectul de pierdere a memoriei (imbatranire)

Efectul de pierdere a memoriei formei se refera la imbatranirea materialului
si apare dupa o folosinta indelungata a dispozitivelor (uneori dupa 10.000 de
cicluri). Cauza acestui fenomen este formarea fazei intermediare romboidale (faza
R). Faza R induce proprietati specifice prin aparitia ei. Avantajele fazei R sunt
ingustarea histerezisului termic (1,5°C) si inducerea unei stabilitati mari a EMF sau a
temperaturilor de transformare. Coeficientul de recuperare a formei este in schimb
scazut (0,5-1 %) si temperatura de transformare este greu de controlat prin aliere.
Faza R poate fi indusa prin aliere (Fe, Al), deformare plastica la rece (prin
introducerea de dislocatii) sau tratament termic (calire de punere in solutie, urmata
de un tratament termic de Tmbatranire artificiald; se poate aplica la aliaje cu mai
mult de 50,5 % at. Ni) [Batalu, 2007].

Superelasticitatea

Superelasticitatea (sau pseudoelasticitatea) se refera la capacitatea aliajului
NiTi de a reveni la forma sa initiala in timpul descarcarii descarcarii, dupa o
deformare substantialda. Aceasta se bazeaza pe formarea martensitei indusa
mecanic. Aplicarea unei tensiuni exterioare provoaca formarea martensitei la
temperaturi mai mari decat Ms. Atunci cand tensiunea este eliberatd, martensita se
transforma napoi in austenita si epruveta se intoarce la forma sa initiala (Fig. 2.68).

Nitinolul superelastic poate tolereaza alungiri de cateva ori mai mari decat
aliajele metalice obisnuite, fard a suferi deformatii plastice. Acest fenomen este
prezent intr-un interval de temperatura restréans. Temperatura maxima la care
martensita indusa prin tensiune este notata My. Peste aceasta temperatura, nitinolul
se deformeaza prin alunecare. La temperaturi inferioare As, materialul are o
structurda martensitica si nu revine la forma initiala. Cu alte cuvinte,
superelasticitatea apare in intervalul de temperatura cuprins intre Ar si Mq [Duerig,
1996].

Pe de alta parte, prin superelasticitate si efectul de memorie a formei poate
fi recuperata o deformatie specifica de maximum 8%.
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Fig. 2.68. Prezentarea schematica comparativa a modificarilor de structura produse de
solicitarea exterioara otelurilor inoxidabile, respectiv nitinolului. Se observa deformarea
plastica prin alunecare la otelul inoxidabil (deformatiile sunt remanente) si cea de tip twinning
la aliajul NiTi (deformatiile sunt reversibile) [Duerig, 1996]

Proprietatile mecanice ale nitinolului

Pentru aplicatii ortopedice biomateriale, cele doua proprietati de importanta
majora sunt rezistenta mecanica si reactivitatea chimica.

In general, cerintele pentru materialul unui implant prevad existenta unor
tensiuni de serviciu inferioare limitei de curgere a materialului, iar sarcinile ciclice sa
nu depaseasca limita de oboseala (Fig. 2.69).

Proprietatile mecanice ale nitinolului depind faza de la o anumita
temperatura [Buehler, 1967, Van Humbeeck, 1998] (Fig. 2.66). Nitinolul complet
austenitic are, in general, proprietati potrivite pentru implantarea chirurgicala.

Proprietatile mecanice comune ale nitinolului martensitic si austenitic sunt
prezentate in Tabelul 2.32. Exista si unele proprietati exceptionale, care recomanda
utilizarea nitinolului Tn implantologie. Spre exemplu, in faza martensitica, nitinolul
prezinta o capacitate extraordinard de amortizare a vibratiilor. Din punct de vedere
ortopedic, aceasta proprietate ar putea fi utild pentru diminuarea tensiunii maxime
dintre proteza si os. De asemenea, modulul de elasticitate redus al nitinolului este
mult mai apropiat de cel al oaselor decét oricare alt material pentru proteze.

NiTi are o limitd de oboseald nalta si ductilitate accentuata; proprietati
legate, de asemenea, de transformarea martensitica. De asemenea, rezistenta la
uzura este comparabild cu a aliajelor CoCrMo [Sekiguchi, 1987].
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Fig. 2.69. Prezentarea schematica a curbei tensiune-deformatie specificad a unui metal obisnuit
pentru implanturi [Ryhanen, 1999, 2000]

Tabelul 2.32. Proprietatile mecanice ale nitinolului

Euroflex NDC

www.euroflex-gmbh.de www.nitinol.com

Fir Tub Fir Tub

Tensiunea de platou la incarcare

(3% deformatie) min. 100 min. 380 100 380

MPa MPa MPa MPa

Deformatie reversibila max. 8% max. 0,3% 8% 0,3%

Temperatura de formare a

austenitei As max.

min. 60° max. 15°C 60°C

15°C

Tensiunea de rupere la tractiune 1100- 1070
(UTS) min. 1100 MPa 1000 MPa 1150

MPa MPa

700 - 1100 MPa - complet maleabil

1300 - 2000 MPa - complet calit

Alungirea totala la rupere

10% | 10% | 10% | 10%

25 - 50 % - complet maleabil

5-10 % - complet calit

Modulul de elasticitate

austenita: 75-83 GPa

longitudinal

martensita: 28-41 GPa

Limita de curgere

austenita: 200-800 MPa

martensita: 150-300 MPa

Coeficientul lui Poisson

0,33
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NiTi este un aliaj non-magnetic, facadnd posibila imagistica RMN [Mani,
2007]. Nitinolul are biocompatibilitate buna [Espinos, 1993, Kujala, 2004, Ryhanen
2003, Yahia, 2000] si este radioopac.

Curbele caracteristice ale principalelor aliaje utilizate in prostetica (otel
inoxidabil si nitinol), precum si ale catorva tipuri de tesuturi biologice sunt
prezentate comparativ in Fig 2.70.

f
| Otel inoxidabil

Tensiuna

i

Deformatie specifica

Fig. 2.70. Curbele caracteristice ale NiTi, otelului inoxidabil si catorva
tipuri de tesuturi bilologice [Alicea, 2004]

in Tabelul 2.33 sunt prezentate proprietatile mecanice ale anitinolulului si
ale altor materiale metalice utilizate in domeniul medical.

Tabelul 2.33. Proprietatile mecanice selectate ale NiTi, otelului inoxidabil pentru
implanturi (316LVM), titan si aliaj Ti-6Al-4V [Buehler, 1967, Funakubo, 1987,
Breme, 1998, Van Humbeeck, 1998]

NiTi Otel . :
— — . ; . Titan Ti-6Al-4V
Austenitic | Martensitic | inoxidabil
Rezistenta la | g4 _ 1500 | 103 - 1100 | 483 - 1850 | 540 - 740 | 920 - 1140
rupere (Mpa)
Limita de 100 - 800 | 50-300 | 190- 1213 390 830 - 1070
curgere (Mpa)
Modulul de
clasticitate (Gpay | 70" 110 21 - 69 190 - 200 | 105-110 | 100 - 110
Alungirea (%) 1-20 >60 12 -40 16 8

In ceea ce priveste rezistenta la oboseala, [Norwich, 2009] a demonstrat c3,
in ceea ce priveste incovoierea rotativa a firelor de nitinol, diametrul acestora are o
influenta majora. Astfel, considerand un ciclu de solicitare cu o deformatie medie de
0,8%, reducerea diametrului firului de la 0,76 mm la 0,25 mm a avut ca efect
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cresterea procentului de epruvete care depasesc 80000 de cicluri de la 35%, la
96%.

Efectul compozitiei aliajului, al tratamentului termic si mecanic
asupra proprietatilor NiTi

Modificarea temperaturilor critice de tranzitie este posibila fie prin varierea
sensibild a compozitiei Ti/Ni, fie prin substituirea nichelului cu cobalt. Coborarea As
este posibila prin adaugarea de nichel, insa daca se depaseste procentul de 55.6%
at., proprietatile de baza ale aliajului se pierd [Ryhdanen, 1999, 2000].

Proprietatile nitinolului pot fi, de asemenea, foarte mult modificate prin
tratamente mecanice si termice [Buehler, 1967].

imbunététirea rezistentei la coroziune a NiTi

Intrucat in nitinol exista nichel dizolvat, se pune problema imbunatatirii
rezistentei la coroziune prin aplicarea unor tratamente de suprafata, eliberarea de
ioni de nichel si efectele lor toxice la nivelul tesuturilor fiind raportate in multe studii
[Heintz, 2001, Berger-Gorbet, 1996].

Imbunatatirea calitatii suprafetei este un aspect extrem de important pentru
cresterea rezistentei la coroziune. Metodele de imbunatatire a calitatii suprafetei pot
fi mecanice (slefuire, lustruire), chimice (corodare chimica), electrochimice,
combinatiile acestora, tratamente termochimice sau acoperiri metalice sau
nemetalice. Cu cat suprafata este mai neteda, cu atat rezistenta la coroziune este
mai ridicata.

Acoperirea nitinolului cu un strat de nitrura de titan prin ionizare cu arc
electric a imbunatatit rezistenta la coroziune in solutie NaCl 0,9% [Endo, 1994,
Starosvetsky, 2001]. Acelasi autor a descoperit ca rata de coroziune a nitinolului in
solutie NaCl 0,9% poate fi redusa semnificativ (50%) prin modificarea chimica cu
fibronectina din plasma umana prin intermediul aminosilanilor (y-APS) si
glutaraldehida ca agent de cuplare. Rata de coroziune redusa a fost insotita de o
reducere semnificativa a cantitatii de ioni de nichel eliberati din aliaj [Endo, 1995].

Utilizarea unui strat de acoperire din tetrafluoretilena polimerizata cu plasma
(PTFTE) a crescut domeniul de pasivizare de la 35% la 96% comparativ cu aliajul
netratat.Cu toate acestea, atunci cand filmul este deteriorat, coroziune pare sa
creasca in comparatie cu probele netratate [Maitz, 2006]. O suprafata de acest gen
este adecvata pentru producerea stenturilor, dar durabilitatea in chirurgia
ortopedica este insuficienta din cauza frecarii dintre suprafete.

De asemenea, adaugarea de Cu ridica potentialul de repasivare a nitinolului
si imbunatateste rezistenta la coroziune.

[Ijima, 1998] a aratat ca mici cantitati de Cr si Cu, introduse cu scopul
modificarii caracterului superelastic, nu au alterat rezistenta la coroziune a
nitinolului.

Tratamentul de suprafatda cu laser (topirea de suprafata) conduce la
cresterea stratului de oxid de titan, concomitent cu scaderea cantitatii de nichel
superficial, Tmbunatatind citocompatibilitatea pana la nivelul titanului pur
[Villermaux, 1997].

Electropolisarea, tratamentul termic superficial [Trepanier, 1998] si
pasivarea cu acid azotic [O'Brien, 2002] a stenturilor din nitinol au produs o
fmbunatatire sensibild a rezistentei la coroziune, prin indepartarea stratului de oxid
de titan (TiO;) existent si inlocuirea Iui cu unul proaspat, mult mai uniform
[Trepanier, 1998]. S-a concluzionat ca uniformitatea stratului de oxid, mai degraba
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decat grosimea si compozitia, pare a fi factorul predominant pentru a explica
imbunatatirea rezistentei la coroziune.

O alta modalitate de crestere a rezistentei la coroziune a implanturilor din
nitinol este acoperirea cu o peliculd de poliuretan [Mazumder, 2003] sau oxizi
policristalini [Mani, 2007].
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3. MODELAREA NUMERICA A INTERACTIUNII
DINTRE STENT SI VASELE CORONARIENE

3.1. Cercetari numerice privind interactiunea dintre
stent si vasele coronariene

Simularea numerica a interactiunii dintre stent si vasele de sange reprezinta
un mijloc eficient si accesibil de optimizare a acestui tip de implant.

In mare parte, eforturile dedicate conceperii modelelor numerice care
trateaza acest tip de implanturi au fost orientate, cu predilectie, in trei directii:

- modelarea procesului de ,plasare” a stentului (stent deployment);

- realizarea unor analize de durabilitate sau calculul parametrilor de
mecanica ruperii pentru elementele stentului;

- modelarea procesului de ,expandare” a stentului, cu evidentierea
interactiunii dintre elementul flexibil si vasul de sange acoperit cu un strat de
stenoza.

3.1.1. Modelari numerice ale procesului de plasare a stentului

Procesul de introducere a implantului in zona stenozatd prezinta un interes major
pentru lumea medicala: de cele mai multe ori, trebuie parcurse diverse bifurcatii ale
vaselor de sange, ceea ce inseamna un risc sporit de vatamare a peretelui arterial,
cu consecinte periculoase.

Fig. 3.1. Introducerea stentului intr-o sectiune curba a arterei,
in imediata vecinatate a unei bifurcatii [Wu, 2007]

Unul dintre cele mai sofisticate modele de simulare a implantarii a unui stent
autoexpandabil din nitinol in zona bolnava a fost elaborat de Wu si echipa sa [Wu,
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2007]: pe langa modelarea unei bifurcatii a vasului de sadnge, sectiunea stenozata
este curbata, avand forma literei ,U” (Fig. 3.1). Autorii au concluzionat ca
implantarea stentului modificad sensibil geometria bifurcatiei arteriale, iar din cauza
sectiunii curbate, este necesara realizarea unei angioplastii cu balon post-
implantare.

Echipa condusa de catre Mathieu De Beule si Peter Mortier au studiat
numeric, implantarea a douda modele de stent intr-o bifurcatie arteriala [Mortier,
2008]. Autorii au propus plasarea stentului utilizand ramura principald a arterei, iar
expandarea cu balonul a stentului se face prin ramura lateralda (Fig. 3.2). S-a
concluzionat ca dimensiunea zonei proiectate a celulei stentului este suficient de
mare pentru ca implantul sa poata fi considerat corespunzator.

(A) "~ Ramura laterala

A

Fig. 3.2. Implantarea stentului in zona bifurcatiei arteriale
a) plasarea stentului prin ramulra principala
b) introducerea balonului prin ramura laterala

Acelasi colectiv a analizat si varianta optima de plasare/expandare a
stenturilor metalice [De Beule, 2008]. Analizand trei scenarii (plasare fara balon,
plasare si expandare cu balon cilindric, respectiv plasare si expandare cu balon

toroidal, Fig. 3.3), autorii au ajuns la concluzia ca utilizarea balonului cilindric ofera
cele mai bune rezultate, fiind cea mai recomandata [De Beule, 2008].

vt = =it =
=== S=== | :

Fig. 3.3. Cele trei scanarii de plasare si expandare cu balon a stenturilor
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3.1.2. Modelari numerice pentru determinarea durabilitatii
stenturilor si calculul parametrilor de mecanica ruperii

Efectuarea unor determinari experimentale szénd rezistenta la oboseald si
durabilitatea stenturilor este deosebit de dificila. In primul rand, dimensiunile
acestora necesita proiectarea unor dispozitive speciale, iar sarcinile aplicate sunt
foarte mici. De asemenea, este deloc neglijabil pretul ridicat al acestor implanturi,
indeosebi daca sunt confectionate din aliaje biocompatibile cu memoria formei.

Prezenta unor fisuri este deosebit de periculoasd, intrucat pe langa riscul
distrugerii stentului, acestea pot favoriza conditiile depunerii unui strat stenotic,
gompromiténd astfel circulatia sangvina si anuland, practic, beneficiile angioplastiei.
In aceste conditii, determinarea parametrilor de mecanica ruperii pentru o serie de
fisuri localizate la nivelul elementelor de stent este deosebit de utila.

Cedarea diverselor tipuri de stent a constituit subiectul mai multor studii
clinice si stiintifice conduse, printre altii, de Beebe [Beebe, 2001], Jacobs [Jacobs,
2003] si Chafke [Chafke, 2004].

Marrey si colaboratorii sai [Marrey, 2006] au realizat un studiu numeric
amplu privind durabilitatea unui anumit tip de stent din otel inoxidabil/aliaj cobalt-
crom. Astfel, dupa ce au localizat zona cea mai solicitata a impletiturii din sérma, au
implementat o serie de fisuri de diverse geometrii (Fig. 3.4). Comparand factorii de
intensitate a tensiunii cu o valoare-prag, autorii au concluzionat ca, in conditiile in
care fisurile mai lungi de 90 um sunt detectate naintea implantarii, riscul cedarii
premature a implantului, ca urmare a solicitarilor pulsatile produse de organism este
neglijabil.

Suprafata exterioara a stentului

Defect de suprafata <

o LTI

Fig. 3.4. Localizarea segmentului cel mai solicitat si implementarea fisurilor

Pelton [Pelton, 2008] a analizat durabilitatea unui stent de tip SMART,
construit din sarma de nitinol. S-a extras un element din impletitura stentului (Fig.
3.5), asupra caruia s-au aplicat conditiile pe contur simuldnd un ciclu de
expansiune-restrangere (ca efect al presiunii sangvine pulsatorii). Rezultatele,
confirmate si experimental, au condus la concluzia ca supunerea stentului la 10
milioane de cicluri nu are ca efect distrugerea acestuia [Pelton, 2008].
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f
<
Fig. 3.5. Distributia deformatiilor principale maxime pentru un element al stentului SMART

Determinari ale parametrilor de mecanica ruperii pentru un stent din aliaj
cobalt-crom L-605 au fost efectuate de catre Nes si colaboratorii sai [Nes, 2012].
Pornind de la starea de tensiune a stentului implantat intr-o artera stenozata in
proportie de 60% (Fig. 3.6), a fost extrasda o portiune contindnd zona cea mai
solicitata.
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La nivelul acestor elemente (Fig. 3.7) au fost modelate fisuri cu geometrii
diverse, calculdndu-se factorii de intensitate a tensiunii pentru fiecare caz. S-a
concluzionat c3, indiferent de amplasarea fisurilor, modurile II si III de rupere sunt
neglijabile; de asemenea, nici in cazul fisurilor cu lungime mare (pana la jumatate
din grosimea sarmei), factorul de intensitate pentru modul I de rupere nu prezinta
valori apropiate de cea critica.
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Fisura

Fig. 3.7. Element extras din stént, cu o fisura situata
la imbinarea celor doua brate [Nes, 2012]

3.1.3. Modelarea procesului de ,expandare” a stentului, cu
evidentierea interactiunii dintre elementul flexibil si vasul de sange
acoperit cu un strat de stenoza

Crearea modelelor numerice de simulare a interactiunii dintre stent si vasele
de sange ridica o serie de probleme in ceea ce priveste definirea caracteristicilor de
material pentru entitatile modelului.

Tesuturile (peretele vasului de sange, respectiv placa de stenozd) sunt
modelate, la cele mai performante modele, cu ajutorul ecuatiei constitutive pentru
materiale hiperelastice Mooney-Rivlin [Wu, 2007, Lally, 2005] sau cu ajutorul unei
functii de deformatie cu 5 constante [Liang, 2005, Pericevic, 2009] (Tabelul 3.1).
Alte modele mai simple utilizeaza definitii simplificate ale materialelor, in general
conform unei dependinte liniar-elastice (modul de elasticitate longitudinal si
coeficient de contractie transversala) [Chua, 2004].

Tabelul 3.1. Constantele pentru modelarea hiperelastica a vasului de sange si a

placii
Constante C1 Cc2 C3 Cc4 C5 C6
[Pa]
[Wu, 2007]
20000 | 3000 | 175000 | 90000 | - | -
Vas de [Liang, 2005]
sange 35625 | 25438 | 37146 | 528090 | 188610 | -
[Pericevic, 2009]
708406 | -620042 | 0 | 2827330 | 0 | -
[Wu, 2007]
-452000 | 510000 | 101000 | 1256000 | 0 | 301000
Placa [Pericevic, 2009]
-495960 | 506610 | 1193530 | 3637800 | 4737250 | -

Wu si colaboratorii sai [Wu, 2007] au analizat, comparativ, cazul
interactiunii dintre un stent din otel inoxidabil si vasul de sange drept, respectiv
curbat (Fig. 3.8). Rezultatele au aratat o crestere semnificativa a tensiunilor in
peretele vasului de sange curbat (in special in zona de la capetele stentului),
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comparativ cu modelul vasului drept, ceea ce poate provoca o restenozare pematura

a zonei.

| Modelul curbat

Fig. 3.8. Distributia tensiunilor principale in peretele vasului de sange drept, respectiv curbat
[Wu, 2007]

[Liang, 2005] trateaza expandarea cu balon a unui stent din otel inoxidabil
316L (Fig. 3.9). Utilizand un model hiperelastic pentru definirea peretelui arterial,
autorii au realizat o simulare completa a intregului sistem de stentare (balon, stent,

placa, artera).
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Fig. 3.9. Sistemul complet de stentare [Liang, 2005]
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Rezultatele au aratat generarea unor tensiuni ridicate in sarma stentului
(aproape 700 MPa, Fig. 3.10), precum si prezenta unor solicitari crescute in peretele
arterial de la capetele stentului (Fig. 3.11).
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243.952
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545.927

622.67
553414

Fig. 3.10. Distributia tensiunilor echivalente von Mises in sérma stentului

Zona de contact de la capatul stentului

265333
621609

977838

2759

3.115

3471

Zona de contact de la capatul stentului

Fig. 3.11. Distributia tensiunilor echivalente von Mises in peretele arterial
Un studiu paralel, pe doud modele de stent din otel inoxidabil (S7 de la

Medtronic AVE, respectiv NIR de la Boston Scientific, Fig. 3.12), a fost condus de
catre Lally si colaboratorii sai [Lally, 2005].

BUPT



3.1. Cercetari numerice privind interactiunea dintre stent si vasele coronariene 121

Fig. 3.12. Cele doua modele de stenturi analizate: NiR (a), respectiv S7 (b) [Lally, 2005]

Folosind modelul Mooney-Rivin pentru definirea peretelui arterial, respectiv
a placii stenotice, autorii au analizat comparativ, deformatiile sectiunii stentate (Fig.
3.13). S-a concluzionat ca ambele stenturi redau functionalitatea vasului de sange,
iar rata cea mai scazutd de prolaps histologic este inregistrata in cazul stentului S7.

Fig. 3.13. Deformarea segmentului de artera stentat [Lally, 2005]

De asemenea, autorii au analizat si starea de tensiune la nivelul peretelui
stenozat (Fig. 3.14), concluziondnd ca si din aceasta perspectiva, stentul S7 este
superior stentului NIR (doar 4% din peretele arterial suporta tensiuni peste 4 MPa in
cazul stentului S7, comparativ cu 21% in cazul stentului NIR).
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Fig. 3.14. Tensiunile principale maxime generate in peretii arteriali de
implantarea stenturilor NIR, respectiv S7

Literatura de specialitate ofera studii numerice in care s-a fncercat
simplificarea modelelor constitutive pentru peretele arterial si placa stenotica. Astfel,
Migliavacca si colaboratorii sai de la Politehnica din Milano [Migliavacca, 2004] au
realizat un model de interactiune stent din inox-placa stenotica-vas de sange (Fig.
3.15) in care peretele arterial a fost modelata printr-o ecuatie cu doua constante, iar
placa arteriala a fost definita printr-o ecuatie cu trei constante (ambele ecuatii
descriu sub forma polinomiald, materiale hiperelastice izotrope).

peretele arterial -
g,

Fig. 3.15. Modelul numeric al interactiunii dintre stentul din otel inoxidabil si vasul coronarian

Pornind de la acest model, autorii au creat alte doua, Tnlocuind stentul din
otel inoxidabil cu unele autoexpandabile din nitinol (Fig. 3.16). Tinand seama c3,
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odata expandat, stentul contine doar nitinol in faza austenitica, definirea
materialului s-a facut conform unei variatii liniar-elastice.

TSN AR TSR AR Tars)

oy g

5
TS

LA
A

a) b)
Fig. 3.16. Modele avand la baza stenturi autoexpandabile din nitinol [Migliavacca, 2004]
a) ,SciMED Radius”
b) Palmaz-Schatz

Autorii au comparat tensiunile induse in peretele arterial pentru cele 3
modele de stent complet expandate (Fig. 3.17a, b). Rezultatele au aratat o crestere
cu peste 50% a tensiunilor produse de stentul din otel inoxidabil, comparativ cu cele
din materiale cu memoria formei [Migliavacca, 2004] (Fig. 3.17). De asemenea, s-a
remarcat o biocompatibilitate semnificativ imbundtatitd a stentului SciMED Radius
fata de stentul Palmaz-Schatz, prin scaderea tensiunii maxime produse cu
aproximativ 40% [Migliavacca, 2004] (Fig. 3.18).

SMA

kPa
880

293

Fig. 3.17. Distributia tensiunilor in peretele arterial
in cazul stentului Palmaz-Schatz (SMA) si a celui din otel inoxidabil (SS)
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Fig. 3.18. Distributia tensiunilor in peretele arterial
in cazul stentului ,SciMED Radius” [Miglizvacca, 2004]

Crearea unui model simplificat de simulare a expandarii unui stent din otel
inoxidabil, cu monitorizarea interactiunii dintre stent si tesuturile biologice a fost
abordata de catre Chua si colaboratorii sai [Chua, 2004] (Fig. 3.19). Acestia au
aratat ca, in ciuda simplificarilor aduse, rezultatele obtinute sunt viabile, iar modelul
propus poate fi utilizat in studii de optimizare si analizare a procesului de stentare.

perete arterial

placa stenotica

Fig. 3.19. Modelul sistemului complet de stentare propus de Chua [Chua, 2004]

[Pericevic, 2009] a realizat un studiu numeric privind influenta compozitiei
placii asupra aparitiei zonelor cu solicitari ridicate la diverse presiuni de expandare a
stentului. Diferitele tipuri de tesut care formeaza placa stenotica au fost modelate
prin modificarea coeficientilor ecuatiei constitutive Mooney-Rivlin. Rezultatele au
aratat cd extinderea calcifierii placii stenotice conduce la necesitatea cresterii
presiunii de expandare a stentului. De asemenea, gradul de calcifiere este direct
proportional cu tensiunile care sunt generate la interfata stent-artera stenozatg,
precum si cu extinderea zonelor puternic solicitate.
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3.2. Studiul numeric al lungimii optime a stentului in raport
cu sectiunea stenozata

in acest capitol este studiatd interactiunea dintre un stent autoexpandabil
din nitinol si vasul de sénge stenozat intr-o proportie de 60%. Stentul este format
din 12 inele de sarma interconectate (Fig. 3.20), avand un diametru de 8,3 mm si o
lungime totald de 22,42 mm. Acest implant este dedicat tratametului vaselor
sangvine afectate de stenoza.

Fig. 3.20. Stent autoexpandabil din nitinol

Problematica interactiunii dintre implanturile de tip stent si vasele de sange
a fost tratata, printre altii, de Liang si colaboratorii sai [Liang, 2005], Chua si
colaboratorii [Chua, 2004], respectiv Takashima si colaboratorii [Takashima, 2007].
Intrucat de acesta interactiune mecanica depinde intr-o masura semnificativa
tolerarea implantului de catre organism, aceste studii prezinta o importanta
deosebita in procesul de proiectare a noilor modele de stenturi.

Pe de altd parte, durabilitatea stenturilor reprezintd, la réndul sdu, un
subiect care trebuie neapdrat abordat in faza de proiectare a implanturilor. Tinand
cont de proprietatile corozive ale sangelui, precum si de solicitarile variabile la care
este supus stentul (variatia ciclicd a presiunii interioare), determinarea parametrilor
de mecanica ruperii, respectiv a caracteristicilor de rezistentd la oboseald a
implantului este recomandata. Studii numerice in acest sens au fost realizate,
printre altii, de catre Nes si colaboratorii [Nes, 2012], respectiv Marrey si
colaboratorii [Marrey, 2006].

Studiul numeric vizeazd identificarea lungimii optime a implantului,
comparativ cu tronsonul de artera stenozat. Avand in vedere lipsa recomandarilor
privind lungimea optima a acestor implanturi, aceasta analizd are ca scop
identificarea situatiilor in care tensiunile generate sunt minime, asigurdndu-se astfel
o durabilitate maximd a stentului, in conditile Tmbunatatirii concomitente a
parametrilor de biocompatibilitate.

3.2.1. Prezentarea modelelor de calcul

Scopul studiului se rezuma la determinarea situatiei celei mai favorabile din
punctul de vedere al tensiunilor si deformatiilor. Astfel, s-au dezvoltat trei modele
de calcul numeric:

- modelul de referinta (A), la care lungimea zonei stenozate este egala cu
cea a stentului (Fig. 3.21);
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- modelul (B), la care tronsomul de artera stenozat este mai scurt decat
stentul (Fig. 3.22);

- modelul (C), la care lungimea zonei stenozate o depdseste pe cea a
stentului (Fig. 3.23).

Perete arterial

Fig. 3.21. Modelul de referinta (A), cu zona stenozata de aceeasi lungime cu stentul

Perete arterial

Fig. 3.22. Modelul (B), in care sectorul stenozat est mai scurt decat stentul

Perete arterial

Fig. 3.23. Modelul (C), in care sectorul stenozat este mai lung decét stentul

Din considerente de simetrie, s-au utilizat modele reprezentand un sfert din
modelul real. De asemenea, stratul de placa stenoticd este reprezentat sub forma
unui cilindru drept (Fig. 3.24). In cazul tuturor modelelor, s-au pastrat diametrele
arterei, respectiv a placii stenotice si lungimea stentului autoexpandabil (22,42
mm).
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Lungimea segmentului stenozat este de 18,42 mm pentru modelul (B),
respectiv 42,42 mm pentru modelul (C).

Analizele numerice au fost realizate cu ajutorul programului ANSYS 11.
Acest program utilizeaza metoda elementelor finite si permite efectuarea unor
analize complexe, pentru structuri cu geometrii complicate.

Pentru o relevanta sporita a rezultatelor, s-a modelat un vas de sange
acoperit cu un strat de depuneri stenotice care acoperda 60% din suprafata sa
transversala (Fig. 3.24). Aceasta este limita superioara pentru care se poate recurge
la implantarea stenturilor; peste aceasta valoare, trebuie utilizate alte proceduri
chirurgicale pentru restabilirea circulatiei sangvine pe tronsonul blocat.

1.500 4.500

Fig. 3.24. Evidentierea componentelor care formeaza modelul de calcul

Nitinolul este un material cu comportament superelastic si de memorie a
formei. Totusi, tinand cont de faptul ca, odata implantat, stentul contine doar nitinol
aflat in faza austenitica, comportamentul sau poate fi asimilat materialelor linear-
elastice. In literatura de specialitate materialului peretelui arterial, respectiv al placii
de stenoza le este atribuit un comportament hiper-elastic sau linear-elastic. Pentru
analiza de fata, tesuturile biologice au fost definite conform variatiei linear-elastice
[Chua, 2004]. Aceasta simplificare reduce semnificativ necesitatea resurselor de
calcul; in plus, o definire mai exacta a acestor materiale este irelevanta pentru
scopul acestui studiu. Proprietatile materialelor utilizate in analiza sunt prezentate,
sintetic, in Tabelul 3.2.
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Tabelul 3.2. Proprietatile materialelor utilizate in simulare

Stent Placa Artera
Parametrul [www.euroflex- [Chua, 2004] [Chua, 2004]
gmbh.de]
Modulul de 48 GPa 0.00219 GPa 0.00175 GPa
elasticitate
Coeficientul lui 0.33 0.499 0.499
Poisson

Conform Tabelului 3.2, si pentru caracterizarea nitinolului s-a utilizat tot
legea variatiei liniare. Chiar daca nitinolul este un material hiperelastic, cu memoria
formei, In urma expandarii complete a stentului, Tn sdrma acestuia nu se gaseste
decat faza austenitica a aliajului. Aceasta faza prezinta un comportament linear-
elastic.

3.2.2. Discretizarea modelelor si aplicarea incarcarilor si a
conditiilor pe contur

Pentru discretizare s-au utilizat elemente paralelipipedice, liniare. Discretizarea a
fost realizata automat. Modelul de referinta (A) cuprinde 1142 elemente si 9631
noduri (Fig. 3.25). Pastrand aceleasi caracteristici ale discretizarii, modelul (B) este
constituit din 1074 elemente si 9219 noduri (Fig. 3.26), iar in cazul modelului (C) au
fost generate 1893 elemente si 14413 noduri (Fig. 3.27).
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Fig. 3.25. Discretizarea modelului de referinta (A)
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0.000 5.000 10,000 {mm)
Fig. 3.26. Discretizarea modelului (B)

Fig. 3.27. Discretizarea modelului (C)

Pe suprafata interioara a stentului a fost aplicatd o presiune de 0,25 MPa
(Fig. 3.28). Aceasta presiune corespunde valorii nominale pentru o serie de stenturi
autoexpandabile din nitinol. Conform [Lally, 2005], presiunea maxima exercitata de
stent asupra placii de stenoza, in conditiile unei obturari a vasului de sange in
proportie de 60 % (stenoza calcificata), este de 2,5 MPa. Desigur, in aceste cazuri
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este vorba de stenturi din otel inoxidabil sau aliaj cobalt-crom, cu rigiditate radiala
mult mai mare. De exemplu, stentul din aliaj cobalt-crom L605 ,Numen”, produs de
IBS S.p.A. Italia, suporta o presiune maxima recomandata de pana la 1,62 MPa.

Pe suprafetele laterale de-a lungul cdrora s-au facut sectionarile
longitudinale, au fost aplicate conditii de contur conforme criteriilor de simetrie ale
corpurilor de revolutie (Fig. 3.28).

C
% Simetrie dupa planul (yoz)

Artera

Simetrie dupa planul (xo0z)

Y

0.000 4.500 9.0[00 (mm)
| I

Fig. 3.28. Aplicareéﬂgondiyiilor pe contur si a presiunii

3.2.3. Rezultate obtinute

in urma analizei numerice, s-au extras distributia tensiunilor echivalente von
Mises la nivelul stentului, precum si deformatia totald a peretelui arterial stenozat.

in Fig. 3.29 este prezentatd distributia tensiunilor la nivelul stentului din
modelul de referinta (A).

4

0,0011394 Min

Fig. 3.29. Distributia tensiunilor von Mises la nivelul stentului
modelului de referinta (A) [MPa]
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Dupa cum se poate observa din Fig. 3.29, tensiunile cele mai mari se
regasesc la inelele periferice ale stentului. In plus, valorile ridicate sunt localizate fie
la varful impletiturilor din sarma (varful elementelor in forma de ,V"), fie la nivelul
segmentelor de legatura dintre inele.

Valoarea maxima a tensiunii, de 192,01 MPa, nu pune probleme din punctul
de vedere al rezistentei stentului: aceastda valoare este mult inferioara limitei de
curgere a materialului (situata in jurul valorii de 500 MPa).

Distributia deformatiilor totale (Fig. 3.30) conduce la alta concluzie
importanta: valorile cele mai mari sunt dispuse la extremitatile modelului,
consecinta a lipsei rigidizarii suplimentare spre exterior a inelelor de capat ale
stentului. Aceasta distributie este deosebit de periculoasa, intrucat in zonele cele
mai deformate exista riscul lezarii tesutului; in plus, datoritd acestei eterogenitati
poate sa apara riscul deplasarii stentului de-a lungul vasului de sange, cu consecinte
dramatice asupra starii de sanatate a pacientului.

0,073573
0,06438
0,0551586
0045992
0,0367%9
0,027605
0,018412
0,0092182

2,4675e-5 Min

Fig. 3.30. Distributia deformatiilor la nivelul arterei stenozate pentru
modelul de referinta (A) [mm]

In ceea ce priveste modelul (B), la care lungimea stentului dep&seste
lungimea tronsonului arterial stenozat (Fig. 3.31), se poate observa din nou o
crestere a tensiunilor pentru inelele de capat. Totusi, important este ca la nivelul
inelelor care intra in contact cu placa stenotica, distributia de tensiuni este mult mai
uniforma conparativ cu modelul de referinta, iar valorile maximale sunt sensibil mai
mici (aproximativ 145 MPa). Solicitarea suplimentara care apare la nivelul inelelor
exterioare este cauzata de Iincovoierea accentuatd care se produce in lipsa
suportului placii stenotice. Trebuie mentionat cd sarcina aplicata stentului este
generata de expandarea implantului; in consecinta, sunt solicitate inclusiv inelele
exterioare ale tubului.

Distributia deformatiilor la nivelul segmentului de artera stenozat releva o
eficienta inferioara a modelului (B), comparativ cu modelul de referinta (Fig. 3.32).
Astfel, nu doar distributia este mai putin uniforma, dar si valorile maxime sunt
superioare. In acest fel, creste riscul leziunilor, cu toate ca sectiunea transversala a
portiunii stenozate este marita, influentand benefic curgerea sanguina.
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0,0004499 Min

Fig. 3.31. Distributia tensiunilor la nivelul stentului pentru modelul (B) [MPa]

E ‘, 0,0003753 Min

Fig. 3.32. Distributia deformatiilor la nivelul arterei stenozate
pentru modelul (B) [mm]

Campul de tensiuni de la nivelul stentului modelului (C) denota eficienta
superioara a acestei solutii: distributie uniforma si valori absolute semnificativ mai
mici comparativ cu celelalte doud cazuri (Fig. 3.33). Si de aceasta data, tensiunile
cele mai ridicate sunt localizate la varful impletiturilor din sérma sau la nivelul
segmentelor de legatura dintre inele.

Deformatiile produse de stentul mai scurt decét artera stenozata confirma
avantajele aduse de acest model: distributia semnificativ uniformizata comparativ
cu celelalte doud solutii (Fig. 3.34). In plus, efectul stentului se continua si in
portiunea din vecindtatea implantului, facand o trecere lina de la o sectiune mai
mica la una mai mare. Aceastad trecere lina limiteaza formarea turbioanelor locale,
scazand astfel rata depunerii de grasimi in aceasta zond, ceea ce conduce la
intarzierea aparitiei fenomenului de restenoza.

Cu toate acestea, se poate observa un neajuns: dacd zona stenozata este
semnificativ mai lunga decat stentul (2 mm), tronsonul ingustat nu este largit in
totalitate, iar efectul implantului este anulat.
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0.000 5.000 10.000 (mm)
Fig. 3.34. Distributia deformatiilor la nivelul arterei stenozate
pentru modelul (C) [mm]

3.2.4. Concluzii

in urma studiului numeric al influentei lungimii stentului comparativ cu
segmentul arterial stenozat asupra eficientei implantului, se pot trage urmatoarele
concluzii:

1. Indiferent de solutia aleasa, valorile tensiunilor se situeaza in domeniul de
siguranta pentru materialul din care este confectionat stentul (nitinol);

2. Se recomanda evitarea implantarii stenturilor cu o lungime mai mare
decat tronsonul arterial stenozat, din cauza tensiunilor ridicate care apar la nivelul
stentului si a expandarii neuniforme. In plus, la capetele stentului se va initia cu
rapiditate fenomenul de restenoza, compromitand eficienta implantului;

3. Modelul (C) - stent mai scurt decat segmentul stenozat — este superior
din toate punctele de vedere celorlalte modele: tensiuni mai scazute la nivelul
stentului, expandare mai uniforma (Fig. 3.35);

4. Tensiunile maxime sunt intotdeauna localizate la nivelul inelelor de capat
ale stentului;
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Fig. 3.35. Distributia tensiunilor echivalente von Mises la nivelul ansamblului stent-placa
stenoticad-artera, pentru modelul (C) [MPa]

5. Deformatiile cele mai mari sunt produse la capetele stentului; din punct
de vedere medical, acest lucru este nedorit, intrucat variatia diametrului vasului de
sange accelereaza procesul de restenoza. Solutia consta in utilizarea unor steturi cu
forma de butoi, sau a stenturilor cilindrice, dar cu sdrma de sectiune variabila.
Ambele variante sunt, insd, extrem de greu de produs si foarte costisitoare.

6. Lungimea segmentului stenozat nu trebuie sa depdseasca cu mai mult de
2 mm lungimea stentului. In caz contrar, eficienta implantului este afectata;

7. Pentru studierea numerica a solutiei optime pentru implantul de tip stent,
in ceea ce priveste raportul dintre lungimea stentului si lungimea portiunii stenozate
din artera, modelarea simplificata a materialelor tesuturilor biologice este suficienta.

3.3. Modelarea numerica a unor modele de -calcul
simplificate de stent

In acest subcapitol sunt studiate doud modele de stent cu geometrie
simplificatd, dedicate simularii implantarii stenturilor autoexpandabile din nitinol.

Dezvoltarea unor modele simplificate din punct de vedere al geometriei este
deosebit de utilda in cazul simularii procesului de plasare a stentului, respectiv de
autoexpandare. Geometria simpla permite alocarea mult mai eficienta a resurselor
de calcul in ceea ce priveste simularea comportarii cat mai realiste a materialelor,
respectiv ajustarea find a parametrilor de interactiune dintre stent, cateter, si vasul
coronarian.

Stentul studiat (Fig. 3.20) face parte din categoria stenturilor
autoexpandabile, din material cu memoria formei (nitinol). Geometria sa este destul
de complicatd, stentul fiind fabricat prin sudarea LASER a unei retea de sarme de
sectiune patrata (grosimea peretelui este de 0,2 mm) din nitinol. Din cauza
geometriei complicate, efectuarea de simuldri pe baza unui asemenea model
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necesita alocarea unor resurse hardware impresionante, in special in cazul unor
programe de analiza numerica a starii de tensiune si deformatie foarte avansate (de
exemplu, ABAQUS). Stentul este format din 12 inele de sarma interconectate (Fig.
3.20), avand un diametru de 8,3 mm si o lungime totala de 22,42 mm.

Cele doua modele simplificate au fost calibrate si validate pe baza
determinarii numerice a rigiditatii radiale. Pentru aceasta, a fost dezvoltat si un
model numeric, de referintd, al stentului. Toate analizele numerice au fost efectuate
utilizand pachetul software ABAQUS 6.10-1.

Schema logica a studiului numeric si experimental de elaborare a celor doua
modele de stent cu geometrie simplificata este prezentata in Fig. 3.36.

Start

v
Determinarea experimantala a
curbei de variatie a
reactiunii radiale

A 4

Elaborarea modelului de
referinta

\ 4

y ’VL Validare model de referinta

Determinarea curbei de
variatie a reactiunii radiale

Elaborarea modelului cu Elaborarea modelului cu
inele polimerice 1> fasii polimerice
\ 4 \ 4
Determinarea curbei de Determinarea curbei de
variatie a reactiunii radiale variatie a reactiunii radiale
\ 4 \ 4
Calibrarea modelului Calibrarea modelului
\ 4

Verificarea la incovoiere |

A 4

A 4

Stop

Fig. 3.36. Schema logica a elaborarii modelelor de stent cu geometrie simplificata
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3.3.1. Elaborarea modelului de referinta

Modelul de referinta (Fig. 3.37) este format dintr-o structura monobloc, de
tip invelis (Shell).

Fig. 3.37. Modelul geometric de referinta

Grosimea finvelisului a fost definita ca fiind de 0,2 mm (asemenea modelului
real).

Nitinolul este un material cu un comportament superelastic.
Superelasticitatea este consecinta transformarii de faza martensita-austenita, fie ca
urmare a cresterii de temperatura, fie prin aplicarea unor tensiuni. Cu toate acestea,
cele doua faze luate individual, confera nitinolului un comportament linear elastic. In
aceste conditii, daca se doreste simularea unor structuri in care materialul nu sufera
transformari de fazd, este suficientd implementarea unei caracteristici linear
elastice.

Pentru toate modelele de calcul s-a definit faza austenitica a nitinolului, cu
un modul de elasticitate longitudinal E=43 GPa si coeficientul lui Poisson v=0,33
[www.euroflex-gmbh.de].

Discretizarea modelului de referinta si aplicarea conditiilor pe contur

Fig. 3.38. Discretizarea modelului de referinta (elemente de tip S3)
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3.3. Modelarea numerica a unor modele de calcul simplificate de stent 137

Discretizarea modelului (Fig. 3.38) s-a facut prin intermediul a 8296 de
elemente triunghiulare, lineare, pentru structuri de tip invelis (S3), totalizdnd 6965
de noduri.

Pentru simularea unei compresiuni radiale a stentului, s-a realizat o
partitionare a modelului cu ajutorul unui plan care contine axa centrald a cilindrului.
Asfel, s-au obtinut doua linii de demarcare diametral opuse, asupra carora s-au
aplicat conditiile pe contur.

La nivelul unei generatoare a fost definita o fincastrare, iar la nivelul
generatoarei diametral opusa a fost definita o deplasare pe directia radiala (Fig.
3.39). Valoarea deplasarii a fost stabilita la 3,5 mm, astfel incit tensiunile sa nu
depaseasca limita de curgere, iar aplicarea conditiilor pe contur sa fie analoage
cazului real al compresiunii radiale. S-a considerat, pornind de la fincercarile
experimentale, ca pana la aceasta valoare a sagetii, contactul dintre cele doua
suprafete care comprima stentul si stent poate fi considerat de-a lungul a doua
generatoare.

Deplasare impusa

Fig. 3.39. Aplicarea conditiilor pe contur

Dupa cum se poate observa in Fig. 3.39, deplasarea radiala a fost definita in
raport cu un sistem de coordonate creat special, avand originea pe axa de simetrie a
cilindrului si planul (xoy) identic cu planul prin intermediul cdruia s-a facut
partitionarea modelului.

Calculul reactiunii radiale
In urma analizei, s-a obtinut distributia fortelor de reactiune pe directie
radiala din Fig. 3.40.
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Fig. 3.40. Distributia reactiunilor radiale pe generatoarea modelului

Pentru o prelucrare mai facila a rezultatelor, s-a ales fragmentarea analizei
in 100 de intervale egale. Pentru fiecare asemenea interval, corespunzator unei
sageti, s-a calculat reactiunea pe directie radiala. Rezultanta s-a obtinut prin
fnsumarea reactiunilor din toate nodurile de pe generatoarea unde a fost definita
incastrarea.

Curba de variatie a reactiunii radiale cu deplasarea este prezentata in Fig.
3.41.
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Fig. 3.41. Curba de variatie a reactiunii cu deplasarea radiala

Conform Fig. 3.41, dependenta dintre forta de reactiune pe directie radiala
si deplasarea stentului este una liniara.
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3.3. Modelarea numerica a unor modele de calcul simplificate de stent 139

3.3.2. Validarea experimentala a modelului de calcul de
referinta

in scopul validdrii modelului numeric de referintd, s-a efectuat o
determinare experimentald a dependentei dintre reactiunea radiald si deplasarea
radiald.

Incercarile experimentale s-au efectuat asupra unui stent autoexpandabil
din nitinol (Fig. 3.20). Este vorba despre modelul real care a stat la baza realizarii
modelului numeric. Pentru efectuarea determinarilor experimentale s-au utilizat
urmatoarele echipamente:

- masina pentru incercari statice de tractiune-compresiune Zwick/Roell de 5
kN;

- balanta electronica de inalta precizie, destinata aplicatiilor medicale;

- camera video.

Utilizarea unui dispozitiv separat (balanta electronicd) pentru masurarea
reactiunii radiale a stentului a fost impusa de imposibilitatea determinarii cu ajutorul
dozei dinamometrice montata pe masina de incercat a unor forte mai mici de 1 N.

Corelarea dintre deplasarea traversei (implicit, deplasarea radiala a
stentului) si reactiunea radiala s-a facut cu ajutorul imaginilor video.

Standul experimental este prezentat in Fig. 3.42.

Masina de tractiune-
compresiune de 5kN

Balanta electronica

Fig. 3.42. Standul experimental pentru determinarea reactiunii radiale
a stentului autoexpandabil din nitinol

Incercdrile au fost efectuate dupd doud directii perpendiculare, in scopul
eliminarii erorilor cauzate de abaterea de la cilindricitate a stentului.

Rezultatele celor doua incercari au fost ulterior prelucrate statistic, fiind
extrase valorile corespunzatoare cresterii cu cate o zecime de milimetru a sagetii.
Datele experimentale sunt prezentate in Tabelul 3.3.
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Tabelul 3.3. Rezultatele determinarii experimentale a reactiunii radiale a stentului

autoexpandabil din nitinol

Deplasarea radiala

Reactiunea radiala

[g] [N]

0 0 0
0,1 0,8 0,008158
0,2 3,2 0,032631
0,3 5,7 0,058124
0,4 9,1 0,092794
0,5 12,6 0,128484
0,6 16 0,163155
0,7 19,4 0,197825
0,8 22,8 0,232495
0,9 25,3 0,257988

1 29,3 0,298777
11 32,6 0,332427
1,2 34,9 0,355881
1,3 38,4 0,391571
1,4 41,4 0,422163
1,5 44 0,448675
1,6 46,7 0,476207
1,7 49,2 0,5017
1,8 51,9 0,529233
1,9 54,2 0,552686

2 57 0,581238
2,1 60,1 0,612849
2,2 62,7 0,639362
2,3 64,7 0,659756
2,4 67,2 0,685249
2,5 69,1 0,704624
2,6 71,6 0,730117
2,7 74 0,75459
2,8 76 0,774984
2,9 79 0,805576

3 80,9 0,82495
3,1 83,7 0,853502
3,2 86,4 0,881035
3,3 88,8 0,905508
3,4 90,7 0,924883
3,5 93 0,948336

Pentru transformarea unitatilor de masura din grame (g), in Newton (N), s-a

utilizat relatia (3.1):
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3.3. Modelarea numerica a unor modele de calcul simplificate de stent 141

1[N]=98,0665[g] (3.1)

Datele din Tabelul 3.3 sunt reprezentate grafic in Fig. 3.43. Se observa o
dependenta liniara a reactiunii fatd de deplasarea radiald, confirmand ipoteza
conform cdreia materialul nu suferda transformdri de fazd, conservandu-si
caracteristica liniar-elastica.
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Fig. 3.43. Reactiunea radiald a stentului autoexpandabil, obtinuta experimental
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Fig. 3.44. Reprezentarea grafica comparativa a reactiunilor determinate
experimental si numeric

Suprapunand graficele din Fig. 3.41 si Fig. 3.43, se poate observa (Fig.
3.44) o evolutie similara a celor doua curbe. Diferenta maxima este de 4,64 % si se
inregistreaza la deplasarea de 3,5 mm. Conform acestor rezultate, se poate
considera ca modelul numeric este unul valid, in conditile mentinerii deformatiilor
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142 Modelarea numerica a interactiunii dintre stent si vasele coronariene - 3

radiale sub valoarea nominala de 3,5 mm. De altfel, aceasta valoare maxima a
sagetii a fost impusa de la bun inceput prin aplicarea conditiilor pe contur de-a
lungul unor generatoare (linii).

3.3.3. Elaborarea modelelor de calcul cu geometrie
simplificata

Cele douda modele simplificate au la baza o structura tubularad, iar pentru
ajustarea rigiditatii radiale a fintregului ansamblu, au fost dispuse alternativ,
segmente dintr-un material pentru calibrare si segmente din material polimeric, cu o
rigiditate redusa.

Materialul pentru calibrare a fost definit prin parametrii corespunzatori unui
comportament linear-elastic. Pentru pastrarea unor similitudini cu nitinolul, s-a ales
un coeficient de contractie transversala v=0,33.

Modulul de elasticitate longitudinal a fost ales pe parcursul unui proces de
calibrare, astfel incat functia de variatie a reactiunii radiale cu deplasarea sa fie
similara modelului de referinta.

Polimerul a fost definit ca avand un comportament hiperelastic, modelat prin
intermediul unei functii Moonei-Rivlin (Tabelul 3.4). Materialul polimeric ales are
caracteristici mecanice similare peretelui arterial [Timmins, 2007].

Tabelul 3.4. Proprietdtile materialelor utilizate in simulare

Materialul

Material E-determinat in urma v=0,33

calibrare calibrarii [MPa]

Polimer C1o=25,47 C01=-11,58 C11=-506 C20=1,70 C3o=1,65
MPa MPa MPa MPa MPa

Modelul simplificat cu inele polimerice

In cazul acestui model, s-a incercat simularea zonelor de legdtura dintre
inelele de sédrma ale stentului autoexpandabil, cu ajutorul unor inele dintr-un
material cu o rigiditate mult inferioard nitinolului (Fig. 3.45). Latimea benzilor de
polimer (de culoare maro in Fig. 3.45) este egald cu ldtimea racordului dintre inelele
stentului.

Inele polimerice

i :

Fig. 3.45. Modelul sin’iplifiat cu inele polimerice
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Separarea sectiunilor cu rigiditate ridicata si a celor din polimer s-a facut
prin partitionarea modelului, astfel incat nu a fost nevoie de impunerea unei
interactiuni de tipul contactului sau al legaturii (tie) intre sectiunile adiacente.

Similar modelului de referinta, structura de baza este una de tip invelis, cu o
grosime egala cu a stentului real: 0,2 mm.

Discretizarea modelului si aplicarea conditiilor pe contur

Discretizarea modelului (Fig. 3.46) s-a facut prin intermediul a 7592 de
elemente triunghiulare, liniare, pentru structuri de tip invelis (S3), totalizand 3848
de noduri.

Fig. 3.46. Discretizarea odeIuI simplificat cu inele polimerice

Pentru simularea compresiunii radiale a stentului, s-a realizat o partitionare
a modelului cu ajutorul unui plan care contine axa centrald a cilindrului. Asfel, s-au
obtinut doud linii de demarcare diametral opuse, asupra cdrora s-au aplicat
conditiile pe contur.

La nivelul unei generatoare a fost definitd o incastrare, iar la nivelul
generatoarei diametral opusad a fost definitd o deplasare pe directia radiald (Fig.
3.47). Valoarea deplasarii a fost stabilita la 3,5 mm, ca si in cazul modelului de
referinta.

Deplasare impusd Zz

=L

incastrare

Fig. 3.47. Aplicarea condiiilor pe cntur
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Deplasarea radiald a fost definitd in raport cu un sistem de coordonate creat
special, avand originea pe axa de simetrie a cilindrului si planul (xoy) identic cu
planul prin intermediul caruia s-a facut partitionarea modelului (Fig. 3.48).

Sistem de coordonate particularizat o

Deplasare impusa

8 Incastrare

XY

Fig. 3.48. Ap‘Iicarea c nditiilor pe contur, cu evidentierea
sistemului de coordonate special definit

Calculul reactiunii radiale
In urma analizei, s-a obtinut distributia fortelor de reactiune pe directie
radiald (Fig. 3.49).

K/,

555 1 GTE Scandrd Tina 2013

Fig. 3.49. Distributia reactiunilor radiale pe generatoarea modelului

Si pentru acest model s-a ales fragmentarea analizei in 100 de intervale
egale. Pentru fiecare asemenea interval, corespunzator unei anumite valori a
sagetii, s-a calculat reactiunea pe directie radiala. Rezultanta s-a obtinut prin
fnsumarea reactiunilor din toate nodurile de pe generatoarea unde a fost definita
incastrarea.
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Calibrarea modelului

Pentru calibrarea modelului, s-a pornit de la o valoare a modulului de
elasticitate longitudinal egald cu cea a nitinolului. Conform asteptarilor, reactiunile
radiale au fost semnificativ mai mari, datorita cantitatii net superioare de material
continut de modelul simplificat, comparativ cu cel de referinta. De asemenea, s-a
observat o proportionalitate directa intre modulul de elasticitate si valoarea
reactiunii. In aceste conditii, pentru un modul de elasticitate de 2604,56 MPa, s-a
obtinut o functie de variatie a reactiunii radiale aproape identica celei obtinute

pentru modelul de referinta (Fig. 3.50).
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Fig. 3.50. Curba de variatie a reactiunii rezultante cu deplasarea radiala

Modelul simplificat cu fasii polimerice

In cazul acestui model, pentru reducerea rigiditatii radiale au fost
implementate niste fasii longitudinale din polimer (Fig. 3.51). Latimea benzilor de
polimer (de culoare alba in Fig. 3.51) corespunde lungimii arcului de cerc cu originea
pe axa de simetrie, format de un unghi de 5 grade.

Fig. 3.51. odeIuI simplificat cu fasii polimerice
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Separarea sectiunilor din material pentru calibrare si a celor din polimer s-a
facut prin partitionarea modelului, astfel incat nu a fost nevoie de impunerea unei
interactiuni de tipul contactului sau al legaturii (tie) intre sectiunile adiacente.

Similar modelului de referinta, structura de baza este una de tip invelis, cu o
grosime egala cu a stentului real: 0,2 mm.

Discretizarea modelului si aplicarea conditiilor pe contur

Discretizarea modelului (Fig. 3.52) s-a facut prin intermediul a 8184 de
elemente triunghiulare, lineare, pentru structuri de tip invelis (S3), totalizédnd 4154
de noduri.

Fig. 3.52. Discretizarea modelului simplificat cu fasii polimerice

Pentru simularea compresiunii radiale a stentului, s-a realizat o partitionare
a modelului cu ajutorul unui plan care contine axa centrald a cilindrului. S-a avut in
vedere ca planul de partitionare sa treaca prin mijlocul arcului descris de cele doua
fasii de nitinol diametral opuse.

La nivelul unei generatoare a fost definitd o incastrare, iar la nivelul
generatoarei diametral opusa a fost definitd o deplasare pe directia radiald (Fig.
3.53). Valoarea deplasarii a fost stabilita la 3,5 mm, ca si in cazul modelului de
referinta.

Deplasare impusa

incastrare

Fig. 3.53. Aplicarea conditiilor pe contur
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Si pentru acest model, deplasarea radialda a fost definitd in raport cu un
sistem de coordonate creat special, avand originea pe axa de simetrie a cilindrului si
planul (xoy) identic cu planul prin intermediul caruia s-a facut partitionarea
modelului (Fig. 3.54).

Sistem de coordonate particularizat §

Deplasare impusa

Incastrare [

Fig. 3.54. Aplicarea conditiilor pe contur, cu evidentierea
sistemului de coordonate special definit

Calculul reactiunii radiale
In urma analizei, s-a obtinut distributia fortelor de reactiune pe directie
radiala din Fig. 3.55.

Fig. 3.55. Distributia reactiunilor radiale pe generatoarea modelului

Si pentru acest model s-a ales fragmentarea analizei in 100 de intervale
egale. Pentru fiecare asemenea interval, corespunzator unei anumite valori a
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sagetii, s-a calculat reactiunea pe directie radiala. Rezultanta s-a obtinut prin
fnsumarea reactiunilor din toate nodurile de pe generatoarea unde a fost definita
incastrarea.

Calibrarea modelului

Calibrarea modelului s-a facut dupa algoritmul utilizat pentru modelul
simplificat cu inele polimerice. In acest caz, functia de variatie a reactiunii radiale a
corespuns celei a modelului de referinta pentru un modul de elasticitate longitudinal
de 2436,07 MPa. Curba de variatie a reactiunii radiale cu deplasarea este prezentata
in Fig. 3.56.

0,9
/
*
0,8 /4
0,7 /,

0,6 >

*
0,5 o

LS
0,4 -
.~
0,3 /
02 /
0,1

0 0,5 1 15 2 2,5 3 3,5 4

Reactiunea [N]

Deformatia radiala [mm]

Fig. 3.56. Curba de variatie a reactiunii rezultante cu deplasarea radiala

3.3.4. Studiul comparativ al modelelor simplificate si al
modelului de referinta la solicitarea de incovoiere

in perspectiva utilizarii modelelor simplificate pentru simularea introducerii
stentului la locul leziunii, este deosebit de importanta cunoasterea
comportamentului acestora la solicitarea de incovoiere. Pentru aceasta, conditiile pe
contur aplicate au simulat situatia grinzii incastrata la un capat, cu o forta tdietoare
(sau o deplasare pe directie verticala) aplicata la celdlalt capat (Fig. 3.57).

F(A)

Fig. 3.57. Reprezentarea schematizata a modelului de calcul
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Modelul de referinta

In cadrul acestei simulari, modelul geometric (Fig. 3.37), respectiv
discretizarea (Fig. 3.38) au ramas neschimbate comparativ cu studiul dedicat
calcularii reactiunilor radiale.

Conditiile pe contur constau in aplicarea unei incastrari la nivelul muchiilor
periferice dintr-un capat al modelului (Fig. 3.58) si aplicarea unei sageti de 2 mm pe
directie radiald intr-un punct de pe o muchie periferica situata la capatul opus (Fig.
3.59).

Deplasare impusa [

k2

Incastrare
' |

et

Fig. 3.58. Aplicarea conditiilor pe contur pentru modelul de calcul utilizat

Deplasare impusa

2 I-_../_'x’

incastrare

e AT
Fig. 3.59. Aplicarea unei deplasari pe directie radiald la capatul liber

in urma simuldrii, au fost determinate valorile reactiunii radiale din punctul
de aplicatie al deplasarii impuse, corespunzatoare unor valori prestabilite ale
deplasarii (din 0,2 in 0,2 mm). Dependenta dintre reactiune si deplasarea punctului
de aplicatie al vectorului deplasare este reprezentata in Fig. 3.60.
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Fig. 3.60. Dependenta dintre reactiune si deplasarea punctului de aplicatie al vectorului
deplasare pentru modelul de referinta

Modelul simplificat cu inele polimerice

Si In cadrul acestei simulari, modelul geometric (Fig. 3.45), respectiv
discretizarea (Fig. 3.46) au ramas neschimbate comparativ cu studiul dedicat
calcularii reactiunilor radiale.

Conditiile pe contur constau in aplicarea unei incastrari la nivelul muchiilor
periferice dintr-un capat al modelului (Fig. 3.61) si aplicarea unei deplasari de 2 mm
pe directie radiala intr-un punct de pe o muchie periferica situata la capatul opus
(Fig. 3.62).

Deplasare impusa

e incastrare

Fig. 61. Aplicarea conditiilor pe contur pentru modelul de calcul cu inele polimerice
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3.3. Modelarea numerica a unor modele de calcul simplificate de stent

Deplasare impusa

L b 1‘““““&% A

Fig. 3.62. Aplicarea unei deplasari pe directie radiala la capatul liber

in urma simuldrii, au fost determinate valorile reactiunii radiale din punctul
de aplicatie al deplasarii impuse, corespunzatoare unor valori prestabilite ale
deplasarii (din 0,2 in 0,2 mm). Dependenta dintre reactiune si deplasarea punctului
de aplicatie al vectorului deplasare este reprezentata in Fig. 3.63.
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Fig. 3.63. Dependenta dintre reactiune si deplasarea punctului de aplicatie al vectorului
deplasare pentru modelul cu inele polimerice

Modelul simplificat cu fasii polimerice

Modelul geometric (Fig. 3.51), respectiv discretizarea (Fig. 3.52) au ramas
neschimbate comparativ cu studiul dedicat calcularii reactiunilor radiale.

Conditiile pe contur constau in aplicarea unei incastrari la nivelul muchiilor
periferice dintr-un capat al modelului si aplicarea unei sageti de 2 mm pe directie
radiala intr-un punct de pe o muchie periferica situata la capatul opus (Fig. 3.64).
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Fig. 3.64. AIicarea conditiilor pe contur pentru modelul de calcul cu fasii polimerice

in urma simuldrii, au fost determinate valorile reactiunii radiale din punctul
de aplicatie al deplasarii impuse, corespunzatoare unor valori prestabilite ale
deplasarii (din 0,2 in 0,2 mm). Dependenta dintre reactiune si deplasarea punctului
de aplicatie al vectorului deplasare este reprezentata in Fig. 3.65.
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Fig. 3.65. Dependenta dintre reactiune si deplasarea punctului de aplicatie al vectorului
deplasare pentru modelul cu fasii polimerice

3.3.5. Concluzii

in Fig. 3.66 sunt prezentate, comparativ, curbele de variatie ale reactiunilor
pentru cele 3 modele. Urmatoarele concluzii pot fi formulate:

1. Reactiunile modelelor simplificate sunt, practic, identice, ceea ce
fnseamna ca au aceeasi comportare la incovoiere;
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3.3. Modelarea numerica a unor modele de calcul simplificate de stent 153

2. Reactiunile modelelor simplificate sunt de doua ori mai mari decat
reactiunile modelului de referinta la aceeasi deplasare, datorita distribuirii diferite a
materialului de-a lungul peretilor laterali ai tubului;

3. Modelul de referinta pastreaza caracteristica liniar-elastica si la solicitarea
de incovoiere;

4. La solicitarea de incovoiere, polimerul modelelor simplificate altereaza
comportamentul liniar-elastic inregistrat la compresiunea radiala;

5. Modelele simplificate, calibrate, reprezintd o solutie fiabila pentru
simularea proceselor de implantare a stenturilor;

6. Desi comportamentul la incovoiere al modelelor simplificate si cel al
modelului de referinta nu coincid, diferentele sunt previzibile si pot fi anticipate.
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Fig. 3.66. Reprezentarea comparativa a functiilor de variatie a reactiunilor cu deplasarea
punctului de aplicatie al vectorului deplasare pentru cele trei modele
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4. CERCFTi\RI PRIVIND REZISTENTA LA
OBOSEALA A STENTURILOR REALIZATE DIN
NITINOL

4.1. Certificarea materialului sarmelor pentru incercari,
prin efectuarea unor analize chimice si metalografice

Conform literaturii de specialitate, nitinolul este un aliaj care contine
proprotii aproximativ egale de nichel si titan. Cu toate acestea, ponderea fiecarui
metal in aliaj poate varia, ceea ce conduce la obtinerea unor proprietati mecanice
specifice fiecdrei retete in parte. De aceea, certificarea materialului este absolut
necesara in vederea determindrii caracteristicilor fizice, mecanice sau de
biocompatibilitate. Determinarea compozitiei chimice a firului de nitinol (Fig. 4.1) s-
a facut prin doua metode:

- analiza fluorescentei cu raze X;
- spectroscopie de raze X prin dispersie de energie (EDX).

Fig. 4.1. Imagine a firului de nitinol

a) Analiza fluorescentei cu raze X

Analiza fluorescentei cu raze X consta in analiza radiatiilor secundare (sau
fluorescente) din spectrul razelor X (lungimi de unda cuprinse intre 0,01 si 10 nm,
corespunzdtoare unor frecvente intre 3x101® Hz si 3x10!° Hz), generate ca efect al
bombardarii materialului cu raze X de mare energie sau radiatii gamma. Desi prin
aceasta metoda pot fi detectate elemente cu numar atomic mai mare decéat al
beriliului (Z=4), rezultatele sunt considerate concludente doar pentru elemente mai
grele decat sodiul (Z=11).

Analiza fluorescentei cu raze X a condus la determinarea urmatoarei
compozitii chimice a aliajului pentru sérmele de nitinol utilizate:

- Titan: 47 %);

- Nichel: 53 %.
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4.1. Certificarea materialului sdrmelor pentru incercari 155

Principalul dezavantaj al acestei metode este precizia relativ scazuta. Din
acest motiv, materialul a fost supus unei analize suplimentare, utilizand metoda
EDX.

b) Spectroscopia de raze X prin dispersie de energie (EDX)

Spectroscopia de raze X prin dispersie de energie este o tehnica analitica
destinata analizei elementale sau a determinarii compozitiei cihimice a unui
material. In Fig. 4.2 este prezentat un aparat destinat analizei chimice a
materialelor utilizdnd spectroscopia de raze X prin dispersie de energie.

h o .

Calculator pentru colectarea
si prelucrarea datelor

i =7 >

Fig. 4.2. Aparat pentru analiza chimica a matelor prin metoda EDX

Metoda se bazeaza pe principiul fundamental conform caruia fiecare element
chimic are o structurd atomica unicd, ceea ce genereaza un spectru specific de
radiatii X. Pentru stimularea emiterii de raze X, proba este bombardata cu un
fascicol de electroni, protoni sau raze X de mare energie. In stare neutrd, electronii
sunt continuti n asa-numitele invelisuri electronice si sunt legati de nucleu.
Fascicolul incident poate excita un electron dispus intr-un strat interior, cauzand
ejectarea acestuia. Un electron aflat intr-un strat exterior (de nivel energetic
superior) i ia locul, iar diferenta de energie dintre cele doua straturi este eliberata
sub forma unei raze X. Numarul si energia razelor X emise de material sunt, ulterior,
masurate cu ajutorul unui spectrometru prin dispersie de energie.

Spectrul rezultat in urma analizei EDX este prezentat in Fig. 4.3.
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Fig. 4.3. Spectrul compozitiei chimice a sdrmei de nitinol, obtinut prin tehnica EDX

Conform Fig. 4.3, compozitia chimica a sarmei este urmatoarea:
- Titan: 46,2 %;
- Nichel: 53,8 %.

Tun electronic

| Incintd pentru analiz3

Calculator pentru colectarea
si prelucrarea datelor

Fig. 4.4. Microscopul electronic cu baleiaj
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4.1. Certificarea materialului sdrmelor pentru incercari 157

Suplimentar, suprafata laterala a firului a fost analizata cu ajutorul unui
microscop electronic cu baleiaj (Scanning Electron Microscope - SEM, Fig. 4.4), in
vederea evidentierii unor eventuale zgarieturi sau neomogenitati care sa altereze
proprietatile mecanice ale materialului.

Microscopia electronica cu baleiaj utilizeaza un fascicol de electroni produs
de un tun electronic (Fig. 4.5), baleiat pe suprafata epruvetei cu ajutorul unui set de
electromagneti. In urma impactului fascicolului de electroni cu materialul epruvetei,
sunt eliberati electroni de pe orbitalii kK ca urmare a imprastierii inelastice. Acesti
electroni sunt, ulterior, captati de un detector Everhart-Thornley [Everhart, 1960].

Tun electronic ——U

— Fascicol de electroni

| | /]
Lentile de condensare primare — [/
/
% A
/|
Lentile de condensare secundare —/ /
Vowwi
—+ Detector de raze X
_ _ Y4 /
Electromagneti pentru deflexie > Vi D
/ ; ﬂ /] Lentile obiectiv
/| L/
o Lf=== ===
Detector de electroni ———l [ ]
I
Epruvetd —4\
| Detector de electroni secundar
Pompa de vid

Fig. 4.5. Schema de principiu a microscopului electronic cu baleiaj

S-au realizat imagini instantanee ale suprafetei firului de nitinol la diverse
scari: 80x (Fig. 4.6, 4.7), 200x (Fig. 4.8, 4.9), respectiv 550x (Fig. 4.10, 4.11).
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SE MAG: 80 x HV: 20,0 kV WD: 41,0 mm
Fig. 4.6. Suprafata firului de nitinol, maritd de 80 de ori (vederea A)

300" pum
SE MAG: 80 x HV: 20,0 kV WD: 41,0 mm

Fig. 4.7. Suprafata firului de nitinol, marita de 80 de ori (vederea B)
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SE MAG: 200 x HV: 20,0 kV WD: 41,0 mm
Fig. 4.8. Suprafata firului de nitinol, marita de 200 de ori (vederea A)

SE MAG: 200 x HV: 20,0 kV WD: 41,0 mm
Fig. 4.9. Suprafata firului de nitinol, marita de 200 de ori (vederea B)
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SE MAG: 550 x HV: 20,0 kV WD: 41,0 mm
Fig. 4.10. Suprafata firului de nitinol, marita de 550 de ori (vederea A)

SE MAG: 550 x HV: 20,0 kV WD: 40,0 mm
Fig. 4.11. Suprafata firului de nitinol, marita de 550 de ori (vederea B)
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Analiza suprafetei sarmei utilizdnd microscopul electronic cu baleiaj a
evidentiat existenta unor zgarieturi discrete, cauzate de matrita de extrudare-
calibrare. De asemenea, se pot observa o serie de solzi de material, rezultati tot in
urma procesului de deformare plastica la rece. Avand in vedere faptul cd aceste
defecte sunt normale pentru acest tip de produs, s-a considerat ca firul analizat
corespunde cerintelor de calitate necesare si defectele de suprafata nu constituie
factori de concentrare a tensiunilor.

De asemenea, pentru determinarea calitatii materialului n sectiunea
transversald a sarmelor, s-a efectuat o analizé cristalografica la nivelul sectiunii
firului de nitinol. Astfel, s-a putut observa o usoara porozitate a materialului - goluri
cu forme circulare (Fig. 4.12, 4.13).

Fig. 4.12. Suprafata sectiunii transversale a firului de nitinol

@
’ 100 pm

Fig. 4.13. Detaliu cu suprafata sectiunii transversale
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Aceste discontinuitati, rezultate in urma procesului tehnologic de elaborare a
materialului, indica defecte de material a caror prezentd nu poate fi evitata in
conditii obisnuite. Pornind de la aceste premise, se poate accepta neglijarea
defectelor, luandu-se in considerare ipoteza continuitatii materialului.

Pentru evidentierea microstructurii, s-a incercat atacarea suprafetei cu o
serie de acizi.

Din cauza reactivitatii scazute a materialului, combinata cu formarea unui
strat de oxid pasivizant la suprafata probei, nici prin tratarea cu acid nu a putut fi
evidentiatd structura cristalograficd. in schimb, expunerea la acid a accentuat
porozitatea materialului (Fig. 4.14, 4.15, 4.16, 4.17).

Fig. 4.14. Suprafata transversala a firului, dupa tratamentul cu acid
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: E 200 pm

Fig. 4.15. Suprafata transversala a firului, dhpé ex"punerea intr-un mediu agresiv cu acid,
marita de 100 de ori

-, e UK T, O S Vacty ale O m A -“

Fig. 4.16. Detaliu cu .supréfat;all transversala a firului,
dupa expunerea intr-un mediu agresiv cu acid, maritd de 200 de ori
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'5‘?.‘

N ¥

g . e —
Fig. 4.17. Detaliu cu suprafata transversala a firului,
dupa expunerea intr-un mediu agresiv cu acid, maritd de 550 de ori

Din analiza acestor rezultate se poate trage concluzia ca utilizarea
materialului in medii corozive reprezintd un important factor de risc in micsorarea
rezistentei si a duratei de viata.

4.2. Determinarea experimentalda a caracteristicilor
mecanice si elastice ale materialului

Pentru determinarea caracteristicilor mecanice si de deformabilitate
(tensiunea de rupere, alungirea la rupere), respectiv elastice (modulul de
elasticitate longitudinal), firele de nitinol au fost supuse unor incercari la tractiune.

incercarea la tractiune a sarmelor de nitinol este reglementatd prin
intermediul standardului ASTM F2516-07e2 (,Standard Test Method for Tension
Testing of Nickel-Titanium Superelastic Materials”).

Nitinolul este un material cu comportament superelastic, de aceea metodica
incercarii la tractiune este una speciald: pe l1anga alungirea la rupere si tensiunea de
rupere, trebuie determinate in plus si tensiunile de platou (superioara si inferioara),
respectiv alungirea reziduald (Fig. 4.18).

Algoritmul incercarii este urmatorul:

- se monteaza epruveta in bacuri si se reseteaza contoarele de forta,
deplasare si deformatie;

- se incarca proba pana se atinge o deformatie specifica de 6%;

- se descarca epruveta pana tensiunea din fir este inferioara valorii
de 7 MPa;

- se incarca epruveta la rupere.
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A

Rezistenta la tractiune

Tensiune

Platoul superior

Platoul inferior .
Alungirea la rupere

L5

Deformatie specifica

=— Alungirea reziduala

Fig. 4.18. Curba de tractiune schematizata pentru aliajul superelastic nichel-titan

Bacuri pentru prinder

Controller digital

Unitate pentru control manual
Fig. 4.19. Masina pentru incercari de tractiune/compresiune Zwick 1475

Tensiunea superioara de platou este tensiunea corespunzatoare unei
deformatii specifice de 3%, atinsa in timpul incarcarii initiale.
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Tensiunea inferioara de platou este tensiunea corespunzatoare unei
deformatii specifice de 2,5%, atinsa in timpul descarcarii epruvetei.

Alungirea reziduald este data de diferenta dintre alungirea corespunzatoare
tensiunii de 7 MPa in timpul descarcarii si alungirea corespunzatoare tensiunii de 7
MPa din timpul incdrcarii initiale.

In conformitate cu cele prezentate anterior, s-a efectuat incercarea de
tractiune pentru sarma de nitinol, utilizdndu-se o masina pentru incercari de
tractiune/compresiune Zwick 1475 (Fig. 4.19).

In Fig. 4.20 este prezentatda curba caracteristica obtinutd in urma acestor
incercari de tractiune.

1400

1200 r/,,-r-"'
1000 yd

200

GO0
— e
400 Vo am— /

200 // "’/
[ —

Tensiune MPa]

e

0,00 5,00 10,00 15,00 20,00
Deformatie specificd [%]

Fig. 4.20. Curba caracteristica la tractiune a nitinolului

Tabelul 4.1. Caracteristicile mecanice ale nitinolului, determinate experimental

. L Lungime Lo 150 mm
Dimensiunile epruvetelor -
Diametru do 1 mm
Parametrul Simbolul Valoarea Unitatea de masura
Tensiunea la rupere Or 1397,868 MPa
Alungirea la rupere € 20,021 %
Tensiunea superioara de platou Os 524,748 MPa
Tensiunea inferioara de platou gi 113,040 MPa
Alungirea reziduald Erez 0,528 %
Modulul de elast|_c_|tate al fazei E 39210,278 MPa
austenitice
Modulul de elasticitate al fazei
martensitice E 16330,351 MPa

Se remarca existenta unei zone de solicitare de pana la 450 MPa pentru care
exista proportionalitate intre tensiuni si deformatiile specifice, iar dependenta dintre
aceste marimi are un caracter liniar. Depasirea acestui prag conduce la aparitia unor
deformatii neproportionale in raport cu tensiunea. Ciclul de incarcare-descarcare
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certificd comportamentul tipic al nitinolului. Deformatia specifica remanenta,
€rez=0,528 %, reprezinta 4 % din deformatia specifica maxima de 13,2 % pana la
care materialul isi pastreaza caracteristica de memorie a formei.

Tabelul 4.1 contine sintetic, rezultatele obtinute pentru caracteristicile
mecanice, elastice si de deformabilitate ale nitinolului, obtinute prin prelucrarea
graficului din Fig. 4.20. Conform standardului, lungimea epruvetelor a fost de 150
mm. Diametrul firului a fost de 1 mm.

4.3. Cercetari privind rezistenta la oboseala multiaxiala
a sarmelor de nitinol

4.3.1. Consideratii generale privind starile de tensiune si
deformatie la solicitarile multiaxiale

Implanturile de stent la interactiunea cu vasele sangvine sunt supuse unor
stari de solicitare multiaxiale, variabile in timp, datorita presiunii care variaza
cicliclic intre valorile tensiunii arteriale sistolice si diastolice precum si datorita
presiunii exterioare prin efectul de largire si mentinere in stare deschisa a lumenului
stenozat.

Din punct de vedere al ariei de raspandire, starile multiaxiale de tensiune
sunt foarte des intalnite in practica inginereasca, iar deformatiile multiaxiale sunt
greu de evitat. Putem afirma ca deformatiile multiaxiale apar in toate cazurile cu
exceptia situatiilor in care deplasarile dupa anumite directii sunt impiedicate prin
impunerea unor conditii pe contur adecvate. Pentru exemplificare in cazul celei mai
simple solicitari, cea de tractiune monoaxiald, pentru un material omogen si izotrop,
in domeniul elastic, avem o stare de deformatie triaxialda data de deformatiile
specifice liniare logitudinale &, si trasversale &€xagyersal = -VE, pe alte doud directii

perpendiculare care completeaza sistemul triaxial de axe. Coeficientul de contractie
transversala v (sau coeficientul lui Poisson), este mai mic de 0,5, avand valori de
0,28 - 0,33 pentru diferite marci de aliaje feroase si neferoase si cu valori apropiate
dar mai mici de 0,5 pentru cauciuc. Valorile lui v egale cu 0,5 sunt valabile humai
pentru lichide datorita incompresabilitatii lor.

In continuare exemplificim doud situatii evidente. Intr-un arbore care
transmite numai moment de torsiune, avem doua tensiuni principale S, egale ca si
valoare dar de semn opus. Dupa a treia directie principald, nu exista nici tensiuni si
nici deformatii. Intr-un arbore cotit sunt prezente ambele solicitari predominante
produse de torsiune si incovoiere. Pe suprafata arborelui cotit sunt prezente doua
tensiuni principale care variaza in magnitudine si directie. Mai mult frecventele
ciclurilor de incovoiere si de torsiune nu sunt la fel. Majoritatea punctelor de pe
suprafatd au deformatie triaxiala, [Fuchs, 1980, Dumitru, 2009].

In functie de orientarea tensiunilor principale alternante in raport cu
structura solicitata starea de tensiune multiaxiala poate fi clasificata in douad
categorii. Starea de solicitare in care directia relativa a tensiunilor principale
alternante ramane neschimbata in raport cu structura, se numeste o stare de
tensiune multiaxiala simpld, iar in cazul in care directia relativa a tensiunilor
principale alternante se modifica in raport cu structura solicitata se numeste stare
de tensiune multiaxiala complexa.

Din punct de vedere constructiv stent-urile cu un aspect asemanator unei
impletituri cilindrice, pot fi realizate fie prin decupare cu laser a unei suprafete
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cilindrice de grosime de maximum 0,2 mm, fie prin dispunerea unor fire cu
dimensiune transversald apropiatd de 0,2 mm, sub forma de impletiturda pe o
suprafata cilindrica, rigidizate intre ele din loc in loc prin procedee de sudare cu
laser.

Indiferent de modul de realizare a stent-urilor, acestea au un aspect
asemanator unei Tmpletituri, cu ochiuri rombice curbate plasate pe o suprafata
cilindrica si au in componenta lor doud zone distincte: elemente dispuse pe laturile
rombului avand sectiunea transversala mult mai mica in comparatie cu lungimea lor
si nodurile rombului care de fapt reprezinta locul de intersectie al directiilor dupa
care se face decuparea sau se rigidizarea a doud impletituri simetrice invecinate
(Fig. 4.21).

Zona de legatura, nativa Element al retelei structurii stent-
sau prin sudare, a ului cu dispunere pe laturile
elementelor retelei rombului curb, avand sectiunea
structurii de stent transversala mult mai mica In

comparatie cu lungimea lor

Fig. 4.21. Detanu privina componentele regelel structurii de stent
realizatd prin sudare cu laser

Solicitarile din cele doud zone trebuie considerate diferit datorita rigiditatilor
diferite. Reteua de elemente dispuse pe laturile rombului curb a structurii stentului
poate fi considerata o solicitare predominat de tractiune iar starea de tensiune este
monoaxiala, pe cand nodurile de imbinare ale retelei structurii de stent pot fi
considerate ca structuri de placa cu concentratori de tensiune, in care starea de
tensiune este biaxiala (tensiunea principala data de presiunea exercitata intre vasul
stenozat si stent este mult mai mica in comparatie cu celelalte doua tensiuni
principale).

Problema fundamentala in astfel de cazuri este aceea de a aplica datele de
la testele de oboseala monoaxiald pentru situatii de solicitari multiaxiale, [Fuchs,
1980].

Rezolvarea acestui deziderat presupune cunoasterea proprietatilor de
curgere a materialului, initierea fisurii sub tensiuni sau deformatii multiaxiale simple
si sub tensiuni sau deformatii complexe precum si modul de propagarea fisurii.

Ca ipoteza generald se accepta ca materialul este izotrop, desi se cunoaste
faptul ca rezistenta la oboseald depinde de o serie de factori printre care si factorii
tehnologici care in cazul stent-urile pot avea importanta insemnatd. De exemplu
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fiindcd se utilizeaza firele de nitinol (obtinute prin extruziune), precizam ca
rezistenta la oboseald este mai mare pe directia extrudarii materialului in
comparatia cu directia transversala.

Se admite de asemenea in cazul de fata repetarea uniforma a ciclurilor de
solicitare.

4.3.2. Fenomenul de aparitie a curgerii materialului sub
tensiuni sau deformatii multiaxiale

Existd doua categorii de fenomene de curgere, fluajul si vasco-elasticitatea,
care depind de timp, care insa le neglijam in abordarea de fata, [Fuchs, 1980]. Prin
urmare se considerd ca fenomenul de curgere depinde numai de cresterile
instantanee de tensiune sau deformatie si de tehnologia de elaborare si tratament a
materialului. Criteriul curgerii poate fi vizualizat in spatiul tensiunilor, la care fiecare
axa a sistemului de coordonate reprezinta una din tensiunile principale. Unui punct
din spatiul tensiunilor i corespunde ¢ anumita stare de tensiune definita de cele trei
tensiuni principale din acel punct. In acest caz criteriul curgerii pe care il folosim
poate fi vizualizat ca un cilindru circular in spatiul de tensiune. Pentru materialele
virgine, axa cilindrului trece prin originea sistemului de coordonate. In cazul
solicitarii produsa de o presiune hidrostatica uniforma starea de tensiune conduce la
valori egale ale coordonatelor punctului in raport cu cele trei axe ale sistemului de
coordonate. Pentru o solicitare oarecare distanta unui punctului la aceastd axa este
0 masura a magnitudinii deviatorului de tensiune. Deviatorul de tensiune are cele
trei componente Di, D, si D3, iar cilindrul reprezinta locul geometric al punctelor de
magnitudine constanta a deviatorului de tensiune:

(b7 + D3 + D2 ) = const. (4.1)

Cele trei componente ale deviatorului de tensiune din relatia anterioara sunt:
Di=01-0m
Dy =05 -0m (4.2)
D3z =03 -0m

unde:

1
Um:§(01 +02+03) (4.3)

Pentru starile biaxiale de tensiune (05 = 0), conditia de curgere este situata
la intersectia acestui cilindru cu planul axelor o; si 02. Astfel se obtine cunoscuta
elipsa de curgere la care axele principale au raportul J3:1.

Intrucat realizarea unor teste de oboseald la solicitdri multiaxiale presupune
utilizarea unei aparaturi costisitoare, care oricdt de complicata ar fi nu poate fi
utilizata pentru simularea multitudinii de combinatii posibile pentru solicitarile
multiaxiale fintalnite in practica inginereascd, este mult mai comod sa gasim o
modalitate de convertire a starii de tensiune multiaxiala intr-o tensiune echivalenta
care o datd aparuta in corp produsa de o solicitare simpla de tractiune monoaxiala,
conduce la aceeasi stare limitd, cum este in cazul nostru curgerea.
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Pentru materialele fara tratamente termice si tehnologice tensiunea
echivalenta dupa teoria energiei specifice modificatoare de forma, in functie de
componentele tensorului de tensiune are urmatoarele expresii:

Oe =i\/(01—02)2 +(02—03)2+(03—01)2 (4.4)

V2

unde 01, 02 si 03 sunt tensiunile principale.

in functie de componentele tensorului tensiune in raport cu un sistem de
axe ortogonal oarecare, expresia tensiunii echivalente este:

Oc = %J(UX —ay)z + (ay —02)2 +(oy —0x P + G(T)Z(y + sz + fo) (4.5)

Aceste expresii pentru tensiunea echivalentda de curgere o0, sunt

proportionale cu o serie de marimi, utilizate frecvent fundamentarea teoriilor de
curgere:

tensiunea octaedrica de forfecare, [\/g}oe ;

magnitudinea deviatorului de tensiune, (\/E}Je ;

energia de modificatoare de forma, é(og /G) ;

- radacina patrata medie a tensiunilor de forfecare in toate planurile dintr-un

punct V72 Oe ,
! 15 !
2

I . o . 1
- al doilea invariant a starii tensiune, Eae .

Tratamentele termice si/sau tratamentele tehnologice au ca efect ecruisarea
materialului. De obicei ecruisarea sau intarirea este descrisa de o anumita regula.
S-au dezvoltat o serie de reguli de intarire dintre care amintim:

a) Regula de intarire izotropa, care admite ca ecruisarea corespunde
unei cresteri a suprafetei de curgere fara schimbarea formei si pozitiei sale in spatiul
de tensiune. Conform acestei reguli cunoscutul efect Bauschinger nu poate fi
explicat.

b) Regula de intarire cinematica admite cd ecruisarea se produce dacd
suprafata de curgere se deplaseaza fara sa ii schimbe dimensiunea si forma. In
conformitate cu aceasta reguld suma tensiunilor de curgere la tractiune si
compresiune este o constanta.

Pentru a putea utiliza o curba constitutivd a materialului in domeniul de
curgere, este necesara utilizarea unei reguli de curgere. In conformitate cu metoda
Garud [Garud, 1980], regula de curgere utilizata considera cda o crestere a
deformatiei specifice plastice principale determinatd de o crestere a tensiunii se
produce cand raporturile cresterii deformatiilor plastice principale sunt aceleasi cu
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raporturile dintre valorile principale ale deviatorului de tensiune. Magnitudinile lor
provin din regula de intarire si curba de deformatie - tensiune monoaxiala.

4.3.3. Fenomenul de initiere a fisurii in cazul incarcarilor
multiaxiale simple

Initierea fisurii sau stadiile timpurii ale fenomenului de oboseald cum se mai
numesc initierile de fisuri, sunt influentate de proprietatile materialului, mai exact
de limitele tensiunilor de forfecare sau de lucrul mecanic in domeniul plastic. Pe
baza acestor considerente au fost dezvoltate o serie de metode care in general
conduc la abordari complexe ale rezolvarii problemei.

In cazul in care tensiunile alternante principale nu isi schimba directiile
relative Tn raport cu structura solicitata, deci avem o stare de tensiune multiaxiala
simpla, se poate utiliza o0 metoda mult simplificata.

Pentru o stare de tensiune multiaxiala simpla, se aplica doua metode,
metoda Sines si metoda Langer, care au fost confirmate de cercetarile
experimentale ulterioare pentru solicitdrile de oboseala de lunga durata si oboseala
la un numar mic de cicluri cu un control al deformatiilor. Metoda Sines are avantajul
ca este mai usor de aplicat, pe cand metoda Langer are avantajul cd a fost
incorporata in programe automate de calcul.

Metoda Sines

Aceasta metoda foloseste ca si criteriu de curgere tensiunea de forfecare
alternatd octaedrica, [Fuchs, 1980]. Aceasta metodd este formulatd in urmatoare
expresie de calcul:

C =S+ kH, (4.6),
unde:

C = criteriul de oboseald; valorile lui C egale cu cea a criteriului utilizat
corespund cu durata de viata, iar pentru valori mai mari ale Iui C in raport cu cea a
criteriului utilizat corespund cu o durata de viata mai mica;

S = tensiunea de forfecare alternanta octaedrica;

K = un coeficient empiric;

H = tensiunea normala octaedrica, care este si tensiunea hidrostatica.

in functie de componentele tensiunilor principale nominale alternante si
tensiunilor principale nominale medii, metoda poate fi exprimata de relatia:

1/2 J2s
[(Sal - 5a2)2 + (5a2 - 5a3)2 + (Sa3 - 531)2} + m(5m1 +Sm2 + Sm3) = KfN
R (4.7)
In cazul starii biaxiale avem:
1/2
(52 _S S +52) +M:S_N (4.8),
al al a2 a2 ‘/E Kf
unde:

Ssi = componenta tensiunilor principale nominale alternante, (i=1,2,3

reprezintd directiile principale a tensiunilor nominale);
Smi = componenta tensiunilor principale nominale medii;
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m = coeficientul de influenta a tensiunii medii si are o valoare in jur de 0,5;

Kr = coeficientul efectiv de concentrare a tensiunilor;

Sy = tensiunea de oboseald monoaxiald inversa. Prin tensiune de oboseala
inversa, se intelege acea tensiune aplicata epruvetelor netede care conduce la
aceeasi durata de viata ca si starea de tensiune multiaxiala.

Utilizarea tensiunilor monoaxiale echivalente este mai convenabila si evita
folosirea factorului m. Tensiunile echivalente og5 si 0gm sunt acele tensiuni

monoaxiale alternante medii care se presupun a oferi aceeasi durata de viata ca si
tensiunile multiaxiale date. Conform teoriei lui Sines, tensiunile alternante
echivalente sunt date de relatia:

[(Ual ~022F + (022 - 023F +(0a3 *%1)2}1/2

O‘qa = ‘/3

unde 0a1, 0a2 Si 033 sunt tensiuni alternante principale.

(4.9),

Tensiunea medie echivalenta, Ogm, este suma tensiunilor normale medii
dupa oricare trei directii perpendiculare intre ele, adica:

Ogm = (Uml +O0m2 + Um3) = (Umx +O0my + Umz) (4.10)

Problema este rezolvata dupa ce au fost calculate Oga Si Ogm au fost

calculate, adicd se poate determina durata de viata din diagramele de durata
constanta, [Fuchs, 1980], sau utilizand relatiile de calcul la oboseala monoaxiala.
Evident in locul tensiunilor alternante si medii in relatiile de calcul pentru oboseala
monoaxiala se vor folosi 045 Si 0gm, adica valorile tensiunilor alternante si medii

echivalente.

Aplicarea metodei Sines, presupune respectarea urmatoarelor conditii:

a) nu se produce o curgere masiva;

b) tensiunea maxima se situeaza peste pragul de propagare a fisurii.

c) tensiunile alternante pot fi reprezentate de catre tensiunile alternante
principale, de-a lungul axelor principale fixe.

Metoda lui Sines poate fi extinsa utilizand deformatia specifica liniara in locul
tensiunii ca si variabila independenta.

Deformatia specificd liniard alternantd echivalenta g, este data de relatia:

1/2
[(Eal - 5a2)2 +(€a2 - 5a3)2 +(€a3 - 531)2}
£, =
a9 (1 + v)\/E
unde &£5; este o deformatie specifica liniard alternanta principala dupa directia i,

(i=1,2,3) si v este coeficientul lui Poisson, care se schimba de la aproximativ 0,3
pentru comportamentul elastic la 0,5 pentru un comportament pur plastic.

(4.11),

Mentionam faptul ca metoda Sines extinsa pentru oboseala la un numar mic
de cicluri nu a fost confirmata experimental.
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Metoda lui Langer

Metoda Iui Langer [Langer, 1971] foloseste ca si criteriu de rupere,
tensiunea tangentiald alternantd maxima. Daca tensiunile alternante sunt produse
de o singura incarcare alternantd, tensiunea tangentiala alternanta maxima poate fi
determinatd din incdrcarea maxima si minima. Rezistenta la oboseald este astfel
obtinuta dintr-o curba monoaxiala o - N (tensiune - numar de cicluri), pentru
tensiunea normala medie corespunzatoare, prin folosirea tensiunii echivalente:

04 =275 (4.12)

Metoda Iui Langer poate fi extinsa pentru utilizarea deformatiei in locul
tensiunii ca si parametru de intrare.

Kelly [Kelly, 1979] descrie detaliat aplicarea metodei Langer la incarcarile
neproportionale. Abordarea este similard calculului deformatiei tangentiale
echivalente.

Deformatia alternantd e se calculeazad pe baza deformatiei tangentiale

alternante maxime vy, :

_ 2Ya
&g _—(1+v) (4.13),

unde v este coeficientul lui Poisson.

Deformatia tangentiald y; se determind pornind de la deformatiile
tangentiale principale:

E€1—-&
Y12 = ——F—
2
E1—-E
y23=% (4.14)
E3 - €&
v3r=---1

Acestea sunt calculate la doua momente din timpul ciclului, alese astfel incat
valoarea maxima a deformatiei tangentiale y; sd fie obtinutd prin una dintre

relatiile urmatoare (se va alege valoarea maxima rezultata):

Ya=(Y12 la momentul 1) - (y12 la momentul 2)
Ya=(y23 la momentul 1) - (y23 la momentul 2) (4.15)
Ya=(Y31 la momentul 1) - (y31 la momentul 2)

4.3.4. Determinarea experimentala a curbei de oboseala a
sarmelor de nitinol

Avand in vedere starea multiaxiala de tensiune, variabila in timp, generata
la nivelul sarmelor stentului, cunoasterea curbei caracteristice de oboseala a
materialului (nitinol) este foarte importanta. Literatura de specialitate nu ofera
suficiente date in ceea ce priveste curba de oboseala a nitinolului; Niinomi [Niinomi,
2007] prezinta sumar un grafic comparativ al cubelor de oboseald pentru
principalele aliaje de titan B.
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O abordare mai completa a oboselii firelor de nitinol supuse unei solicitari de
torsiune+incovoiere apartine colectivului condus de A.M. Figueiredo [Figueiredo,
2009]. Astfel, pornind de la un model al deformatiilor echivalente, s-a reusit
trasarea curbelor de oboseala pentru trei fire avand structura cristalind diferita
(austenitica, martensitica, respectiv mixta).

In vederea realizarii unor teste de solicitare multiaxiald simpla pentru
sarmele de nitinol, in cadrul Laboratorului de Rezistenta Materialelor din cadrul
Universitatii ,Politehnica” din Timisoara a fost conceput si realizat un stand de
incercare.

Solicitarea mixta, de incovoiere si rdsucire, se produce prin modificarea
geometriei sarmei de nitinol, mai exact prin curbarea acesteia sub forma unui arc de
cerc. La unul dintre capete este atasat un lagar de rostogolire, iar la celdlalt capat
este aplicat un moment de torsiune prin intermediul unui motor electric (Fig. 4.22).
Prin rasucirea firului se obtine, pentru un arc cu o raza data, o alternare simetrica a
momentului incovoietor si o solicitare constanta de torsiune (Fig. 4.23).

Mt

Mia

Miq

Mt

Fig. 4.22. Reprezentarea principiala a eforturilor produse la nivelul
sectiunii transversale a firului de nitinol

in Fig. 4.22 sunt prezentate componentele solicitarilor de incovoiere (Miq),
respectiv tosiune (M) corespunzatoare sectiunii descrise prin unghiul a:

Mjq = My -sina (4.16)
Mig = My - cosa (4.17)

M: este momentul de torsiune aplicat la capatul de fixare al sarmei la
arborele motorului electric:
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My = 9,55.PabST°fb"f[N.m] (4.18),

unde:
Pabsorbit [W] este puterea absorbitd de motorul electric;
n [rot/min] este turatia arborelui motorului electric.

Cunoscand eforturile la nivelul sectiunilor, pot fi calculate si tensiunile
maxime generate de acestea:

o _ MIG _ MIG _ MIG _ 32 M/a (4 19)
MW, nd3 n.13 n '

32 32

T — Mta _ Mta — Mta — 16Mta (420)

max Wo n.d3 n-13 n

16 16
32-M¢ -sina

Omax = + (4.21)
16 -M; -cosa

Tmax = + (4.22)

G max
\ / \Tmax:const
Il | | |

¢ [rad]

Fig. 4.23. Reprezentarea schematica a ciclului de solicitare real la nivelul sectiunii
descrise prin unghiul a, functie de unghiul de rotatie al arborelui motorului electric @

Conform Fig. 4.23, caracteristicile spectrului de solicitare sunt
urmatoarele:

g — Omj
Og = w =0max = |Umin| (4.23)
g O mji
Ry = Omax _ 4 (4.25)
O min
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R, =1 (4.26)

Epruvetele (Fig. 4.24) au diametrul de 1 mm si o lungime totala de 70 mm,
dintre care 20 mm sunt necesari pentru prinderea in capetele de fixare ale
instalatiei.

Fig. 4.24. Imaginea unui set de epruvete pentru incercari la oboseala multiaxiala

in vederea determindrii experimentale a curbei de oboseald la o solicitare
multiaxiala a sarmelor din nitinol, a fost necesara conceperea unui stand
experimental (Fig. 4.25) care sa ofere urmatoarele caracteristici:

- sa asigure producerea unei solicitari mixte, de incovoiere si rasucire;

- sa ofere posibilitatea varierii solicitarii produse;

- prinderea, respectiv indepartarea sarmelor rupte sa fie facile;

- prinderile sd nu creeze concetratori locali de tensiune.

Motor electric cu turatie

constanta
Timbru

reflectorizant

Suport

Lagare pentru axul
mandrinei conduse

Mandrine pentru

Montaj pentru ajustarea
prinderea firului

unghiului sarmei

Aparat pentru determinarea
puterii electrice consumate

Fig. 4.25. Standul experimental pentru incercarea de oboseald multiaxiala
a sarmelor din nitinol
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Momentul de torsiune aplicat firului, M, este calculat pe baza puterii
consumate de motorul electric in timpul functionarii in sarcina:

P=U-I=M; -w (4.27),
de unde rezulta:

M -2 Ul (4.28),
w

~

unde:
M: [Nm] este momentul de torsiune;
P [W] este puterea electricd consumata;
U [V] este tensiunea electrica;
I [A] este curentul electric;
w este viteza unghiulara a arborelui motorului electric.

Varierea solicitarii s-a facut prin modificarea unghiului la centru al arcului de
cerc descris de epruveta (Fig. 4.26). Masurand unghiul la centru (B in Fig. 4.22), s-a
putut calcula valoarea razei arcului de cerc:

o (AB) _50
B B

(4.29)

Fig. 4.26. Masurarea unghiului format de tangentele la cele doua capete
ale sarmei de nitinol, cu ajutorul sextantului
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Numarul de cicluri de solicitare a fost determinat cu ajutorul unui turometru
laser de inalta precizie (Fig. 4.27) si a unui cronometru.

Turometru LASER

Fig. 4.27. Masurarea turatiei cu ajutorul turometrului laser de mare precizie

Incercarile s-au facut pentru urmétoarele valori ale unghiului tangentelor la
capetele arcului de cerc descris de firul de nitinol: 90°, 120°, 135°, 145°, 150°,
170°. Dupa ruperea fiecarui fir au fost efectuate masuratori ale lungimilor partilor
separate, pentru localizarea sectiunii de rupere.

In Tabelul 4.2 sunt prezentate valorile calculate ale unghiurilor la centru,
puterii consumate si momentelor de fincovoiere si torsiune corespunzatoare
sectiunilor de rupere.

Tabelul 4.2. Unghiurile la centru, puterile consumate si momentele de incovoiere si
de torsiune corespunzatoare sectiunilor de rupere

tangentelor | U IR LIRS (A
[°] [°] [mm] (Wl | [Nmm] | [Nmm] | [Nmm]
90 90 31,831 | 13,680 | 162,695 | 115,043 | 115,043
120 60 47,746 | 11,883 | 122,950 | 61,475 | 106,478
135 45 63,662 | 10,575 | 104,654 | 40,049 | 96,688
145 35 81,851 | 6,780 | 67,097 | 20,177 | 63,992
150 30 95,493 | 4,560 | 44,528 | 11,525 | 43,010
170 10 286,479 | 3,842 | 37,440 | 3,263 | 37,297
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in Tabelul 4.3 sunt prezentate tensiunile din sectiunile de rupere (normald,
tangentiald, echivalenta), precum si numarul de cicluri de solicitare la care s-a rupt
firul, corespunzator fiecdrei trepte de fincdrcare. Tensiunea echivalenta a fost
calculata conform criteriului von Mises (al energiei modificatoare de forma - relatia
4.4).

Tabelul 4.3. Tensiunile normale, tangentiale, echivalente si numarul de cicluri pana

la rupere pentru diverse unghiuri la centru ale arcului de cerc descris de sarma

a R o T Oech N

[°] [mm] [MPa] [MPa] [MPa] [-]

45 31,831 1171,815 585,907 1310,129 549

30 47,746 626,178 542,286 1038,399 5581
22,5 63,662 407,940 492,427 900,367 17679
17,5 81,851 205,517 325,908 582,896 178940

15 95,493 117,389 219,050 388,380 1000000

5 286,479 33,238 189,954 329,849 10000000

Pe baza rezultatelor obtinute (Tabelul 4.3) s-a trasat curba o - N (Fig. 4.28).

1400

1200 \

1000

800

600

o [MPa]

400 ¥

200

Gob

0 T T T T T ]
1,E+02 1,E+03 1,E+04 1,E+05 1,E+06 1,E+07 1,E+08

N[-]

Fig. 4.28. Curba de oboseala a nitinolului, obtinuta experimental

Conform Fig. 4.28, se poate observa ca limita de oboseald a nitinolului
(pentru 107 cicluri) se situeaza in jurul valorii de 330 MPa, ceea ce corespunde
rezultatelor obtinute de [Niinomi, 2007].

4.3.5. Concluzii

Cercetarile privind rezistenta la oboseala multiaxiala a sarmelor de nitinol au
condus la urmatoarele concluzii:

1. Starea multiaxiala de tensiune poate fi redusa la o stare monoaxiala de
tensiune prin intermediul modelelor de echivalare a tensiunilor;
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2. Abordarea conditiilor de fisurare a epruvetelor supuse starii multiaxiale de
tensiune se poate face utilizand metodele Sines si Langer;

3. Metoda de incercare la oboseald multiaxiald a sarmelor de nitinol prin
combinarea solicitarilor de incovoiere si rasucire este una valida, ce furnizeaza
rezultate corecte;

4. Limita de oboseala pentru firul de nitinol testat (cu o compozitie chimica
de 47,46% Ti, 52,54% Ni), situata in jurul valorii de 330 MPa, corespunde datelor
din literatura de specialitate.

4.4. Studiul numeric al durabilitatii unui stent
autoexpandabil din nitinol

Durabilitatea stenturilor reprezinta un subiect care trebuie neaparat abordat
in faza de proiectare a implanturilor. Tindnd cont de proprietatile corozive ale
sangelui, precum si de solicitarile variabile la care este supus stentul (variatia ciclica
a presiunii interioare), este recomandatd determinarea parametrilor de mecanica
ruperii, respectiv a caracteristicilor de rezistenta la oboseala a implantului. Studii
numerice in acest sens au fost realizate, printre altii, de catre Nes si colaboratorii
[Nes, 2012], respectiv Marrey si colaboratorii [Marrey, 2006].

Ruperea sarmei stentului este deosebit de periculoasa, intrucat poate
produce dislocarea unei bucati din placa stenotica, care, la randul sau, poate bloca o
arteriola, producand un infarct. Pe de alta parte, orice discontinuitate in structura
stentului actioneaza ca loc de acumulare a particulelor de stenoza, scurtand
semnificativ durata de viata a implantului.

Studiul numeric al durabilitatii stentului autoexpandabil din nitinol (Fig.
4.29) s-a facut utilizdnd programul de analiza cu elemente finite ANSYS 11.

Fig. 4.29. Stentul autoexpandabil din nitinol

Stentul este format din 12 inele interconectate din sarma cu sectiune
patrata, 0,2x0,2 mm. Este fabricat din nitinol, iar dimensiunile sunt urmatoarele:
diametru de 8,3 mm si o lungime totald de 22,42 mm.

Elaborarea modelului de calcul presupune parcurgerea urmatorilor pasi:

- analiza preliminara a starii de tensiune si deformatie a structurii la
solicitarile constante;
- considerarea efectelor produse de solicitarile variabile.

BUPT



4.4. Studiul numeric al durabilitatii unui stent autoexpandabil din nitinol 181

4.4.1. Analiza starii de tensiune si deformatie a stentului la
solicitarile constante

a) Modelul de calcul

In modelul geometric de calcul (Fig. 4.30) am luat in considerare numai
geometria stentului. Modelarea tesuturilor biologice rigide cu care interactioneaza
stentul (placa stenotica, respectiv peretele arterial), a fost implementatda prin
efectele acestora, materializate prin aplicarea unei presiuni pe suprafata exterioara
a stentului.

Fig. 4.30. Modelul numeric de calcul la oboseala al stentului autoexpandabil din nitinol

b) Incéircirile si conditiile pe contur

Asupra stentului s-a considerat ca actioneaza doar presiunea generata de
peretele arterial stenozat. Aceastd presiune uniform distribuitd este definitd la
nivelul suprafetei exterioare a stentului (Fig. 4.31) si are valoarea de 2,5 MPa.
Pornind de la ipoteza ca stentul este implantat intr-o sectiune a vasului de sange
puternic stenozatd (56%), valoarea presiunii uniform distribuite a fost aleasa
conform studiului intreprins de Migliavacca si colaboratorii sai [Migliavacca, 2004].
In felul acesta, s-au putut simula conditiile cele mai severe de incdrcare. Aceasta
valoare a fost determinata numeric, dar si confirmatd experimental si implica
utilizarea unor materiale cu caracteristici mecanice foarte ridicate, cu o tensiune de
rupere de circa 1000 MPa. Aliajul Ni-Ti are o valoare a tensiunii de rupere de
aproximativ 1400 MPa si un modul de elasticitate longitudinal de aproximativ 40000
MPa (valoare corespunzdtoare fazei austenitice).

Intrucadt nu au fost aplicate conditii pe contur suplimentare, a fost necesara
utilizarea arcurilor moi (soft springs).
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Presiunea uniform
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Fig. 4.31. Aplicarea presiunii uniforme pe suprafata exterioarad a stentului

c) Discretizarea modelului

d 21494
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Modelul a fost discretizat in 7442 elemente tetraedrice, |

noduri (Fig. 4.32).
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Fig. 4.32. Discretizarea modelului nhumeric
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d) Distributia de tensiuni
In urma analizei statice, s-a obtinut distributia de tensiuni echivelente von
Mises prezentata in Fig. 4.33.

282,3
192,61
102,53

13,251 Min

Fig. 4.33. Distributia tensinilor la nivelul stentului

Tensiunile maxime, de peste 800 MPa, sunt atinse la partea inferioara a
varfurilor impletiturii de sarma (Fig. 4.34).

782,3
19z 61
102,93

13,251 Min

Fig. 4.34. Localizarea tensiunilor echivalente maxime

4.4.2. Calculul duratei de viata a stentului, tinand cont de
solicitarile variabile la care este supus

a) Cazul solicitarii normale biologice
Pentru determinarea numerica a duratei de viata a stentului, a fost
implementat un ciclu de solicitare alternant, avand coeficientul de asimetrie
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R=0,992. In Fig. 4.35 este reprezentat un astfel de ciclu, in coordonate presiune
exterioara-unghi de alternanta.

Acest ciclu de solicitare a fost obtinut pornind de la valoarea maxima a
tensiunii arteriale normal-ridicata: 139 mm coloana de mercur, adica 18533 Pa.
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Fig. 4.35. Ciclul alternant cu coeficientul de asimetrie R=0,992, aplicat stentului

Analiza duratei de viata a stentului s-a facut in tensiuni. Curba de oboseala
a materialului (Fig. 4.36) a fost preluata din literatura [Niinomi, 2007].
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Numarul de cicluri [-]

Fig. 4.36. Curba de oboseala a nitinolului, conform [Niinomi, 2007]
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Rezultatele au aratat ca durata de viata a stentului pentru aceasta solicitare
variabild depaseste pragul de 107 cicluri (Fig. 4.37). De asemenea, nu apar
deteriorari (damage) dupa 10° cicluri (Fig. 4.38). Cu alte cuvinte, chiar si la
solicitarea maxima din punct de vedere biologic, stentul rezista fara probleme de-a
lungul unei durate de viata normata de 10° cicluri (care corespunde unei durate de
19 ani).

Fig. 37. Durata de viatd a stentului, avand in vedere o solicitare normald din punct de vedere
biologic (culoarea rosie corespunde unei durate de viata de 107 cicluri)

Fig. 38. Distributia deteriorarii materialului pentru stentul supus unei solicitari normale
(culoarea albastra corespunde unei durate de viata remanante
egald cu cea normata, de 10° cicluri)

b) Cazul plierii repetate
Acest caz este unul pur teoretic si presupune alternarea repetatda a
compresiunii produsa de placa stenotica, cu relaxarea totalda a stentului. Un astfel de
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ciclu (R=0), In coordonate presiune exterioara-unghi de alternanta este prezentat in
Fig. 4.39.

L/ /
o/ [\
N A N
\_/ \/

al’]

p [MPa]

Fig. 4.39. Ciclul pulsant cu R=0, aplicat stentului

in cazul acestui ciclu extrem, distributia duratei de viatd a materialului la
nivelul stentului este prezentata in Fig. 4.40.

1e7 Max
3,97 370
1,57%:6
f,2745e5
2,4933e5
Qa74
39360
15644
b216,4
2470,2 Min

Fig. 4.40. Durata de viata a materialului stentului, la o solicitare de pliere-relaxare repetata

Zonele cele mai vulnerabile, unde durata de viata a materialului este de
aproximativ 2470 cicluri, sunt cele din zona inferioara a varfurilor impletiturii
metalice (Fig. 4.41)
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Fig. 4.41. Localizarea zonelor celor mai vulnerabile ale stentului

Analiza duratei de viatd remanente a stentului supa 10° cicluri (din punctul
de vedere al degradarii) a scos in evidenta degradarea accentuatda a zonei de la
baza varfurilor impletiturii de sarma (Fig. 4.42). Degradarea este definita prin
raportul dintre durata de viata normata (in acest caz, 10° cicluri) si durata de viata
remanenta a materialului dupa consumarea celor 107 cicluri evaluate de program.

4,0483e5 Max
3,5956e5

— 3,145%5

— 2,6992e5

— 2,2495e5

— 1,7995e5

— 1,3501e5
0040

45070

100 Min

Fig. 4.42. Degradarea materialului stentului pe partea inferioara a varfului
impletiturii de sarma

4.4.3. Concluzii

Analiza numerica a duratei de viata a stentului autoexpandabil din nitinol a
condus la formularea urmatoarelor concluzii:

1. Chiar si in cazul implantarii stentului intr-un tronson arterial puternic
stenozat (56%), generand la suprafata stentului o presiune de 2,5 MPa, tensiunile
induse materialului stentului sunt inferioare rezistentei la rupere;
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2. Durata de viata a stentului solicitat in conditii normale din punct de
vedere biologic, fara a se tine cont de efectele corozive ale fluidelor corporale,
depaseste 107 cicluri;

3. Conform analizei duratei de viatd remanente dupa 107 cicluri, stentul
rezista pentru 102 cicluri, corespunzatoare unei perioade de implantare de 19 ani;

4. Plierea repetatd a stentului, urmatd de destinderea totald, provoaca
ruperea sarmei dupa aproximativ 2470 de cicluri, ceea ce reprezinta o situatie
nedorita si inacceptabilda. Daca din punct de vedere clinic o astfel de ipoteza de
incarcare este inacceptabila, din aceasta analiza se pot trage concluzii privitoare la
protctia mecanica speciala care trebuie asigurata stentului atat la transport si
depozitare, cat si la implantare.
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Lucrarea de fata reprezinta o abordare sistematizatda a problematicii
interactiunii mecanice dintre stent si vasele coronariene, fiind tratate particularitatile
angioplastiei cu implantare de stent, biocompatibilitatea materialelor, proprietatile,
rolul si durabilitatea stenturilor. Accentul s-a pus ideosebi pe stenturile
autoexpandabile fabricate din nitinol, un material modern, cu memoria formei si
caracteristici de biocompatibilitate exceptionale.

5.1. Concluzii

> angioplastia este principala metoda terapeutica aplicata stenozelor arterelor
proximale, de mari dimensiuni, in special in situatia in care zona afectata
este extinsa;

» principalul dezavantaj al angioplastiei este reprezentat de riscul ridicat al
reaparitiei stenozei dupa 4-6 luni de la efectuarea interventiei (,restenozare
tardiva a arterei”);

> biocompatibilitatea materialelor se refera atat la propietatile chimice ale
acestora, cat si la cele mecanice;

> proprietatile mecanice apropiate de cele ale tesuturilor biologice cu care
materialul implantului intra in contact reduc raspunsul imun al organismului
si prelungesc durata de viata a implantului;

> materialele biocompatibile pot fi de natura metalica, ceramica, polimerica;

> nitinolul este materialul destinat fabricarii stenturilor cu cel mai competitiv
pachet de proprietati fizice, chimice si mecanice;

> fenomenul de memorie a formei este deosebit de util in cazul materialelor
destinate fabricarii stenturilor, intrucat permite autoexpandarea stentului,
fara a fi nevoie de balonul suplimentar;

> stenturile se Tmpart in doua categorii distincte: stenturi expandabile cu
balon si stenturi autoexpandabile;

> cerintele impuse stenturilor privesc atat proprietatile chimice, cat si cele
fizice, mecanice si elastice ale stentului;

> stenturile sunt fabricate dintr-o gama larga de materiale, cuprinzand o serie
de metale biocompatibile si polimeri biocompatibili;
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» principalele tehnologii de fabricatie a stenturilor sunt decuparea cu laser a
suprafetelor cilindrice, respectiv sudarea cu laser a impletiturilor de sarma;

> indiferent de solutia aleasa, valorile tensiunilor se situeaza in domeniul de
siguranta pentru materialul din care este confectionat stentul (nitinol);

> se recomanda evitarea implantarii stenturilor cu o lungime mai mare decat
tronsonul arterial stenozat, din cauza tensiunilor ridicate care apar la nivelul
stentului si a expandarii neuniforme. In plus, la capetele stentului se va
initia cu rapiditate fenomenul de restenozda, compromitadnd eficienta
implantului;

> modelul de stent mai scurt decat segmentul stenozat este superior din toate
punctele de vedere celorlalte modele: tensiuni mai scazute la nivelul
stentului, expandare mai uniforma;

> tensiunile maxime sunt intotdeauna localizate la nivelul inelelor de capat ale
stentului;

» deformatiile cele mai mari sunt produse la capetele stentului; din punct de
vedere medical, acest lucru este nedorit, intrucat variatia diametrului vasului
de sange accelereaza procesul de restenoza. Solutia consta in utilizarea unor
steturi cu forma de butoi, sau a stenturilor cilindrice, dar cu sarma de
sectiune variabild. Ambele variante sunt, insa, extrem de greu de produs si
foarte costisitoare;

> lungimea segmentului stenozat nu trebuie sa depaseasca cu mai mult de 2
mm lungimea stentului. In caz contrar, eficienta implantului este afectata;

> pentru studierea numerica a solutiei optime pentru implantul de tip stent, in
ceea ce priveste raportul dintre lungimea stentului si lungimea portiunii
stenozate din artera, modelarea simplificata a materialelor tesuturilor
biologice este suficienta;

> reactiunile modelelor simplificate sunt, practic, identice, ceea ce inseamna
ca au aceeasi comportare la incovoiere;

> reactiunile modelelor simplificate sunt de doua ori mai mari decéat reactiunile
modelului de referinta la aceeasi deplasare, datorita distribuirii diferite a
materialului de-a lungul peretilor laterali ai tubului;

> modelul de referinta pastreaza caracteristica liniar-elastica si la solicitarea
de incovoiere;

> la solicitarea de fincovoiere, polimerul modelelor simplificate altereaza
comportamentul liniar-elastic inregistrat la compresiunea radialg;

> modelele simplificate, calibrate, reprezinta o solutie fiabild pentru simularea
proceselor de implantare a stenturilor;
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desi comportamentul la incovoiere al modelelor simplificate si cel al
modelului de referintd nu coincid, diferentele sunt previzibile si pot fi
anticipate;

compozitia chimica a sdrmei este urmatoarea: Titan: 46,2%, Nichel: 53,8%;

analiza suprafetei sarmei utilizdand microscopul electronic cu baleiaj a
evidentiat existenta unor zgarieturi discrete, cauzate de matrita de
extrudare-calibrare;

analiza cristalografica la nivelul sectiunii firului de nitinol a evidentiat o
usoara porozitate a materialului;

utilizarea materialului in medii corozive reprezintd un important factor de
risc Tn micsorarea rezistentei si a duratei de viata;

starea multiaxiald de tensiune poate fi redusd la o stare monoaxiala de
tensiune prin intermediul modelelor de echivalare a tensiunilor;

abordarea conditiilor de fisurare a epruvetelor supuse starii multiaxiale de
tensiune se poate face utilizand metodele Sines si Langer;

metoda de incercare la obosealda multiaxiald a sarmelor de nitinol prin
combinarea solicitarilor de fincovoiere si rasucire este una valida, ce
furnizeaza rezultate corecte;

limita de oboseala pentru firul de nitinol testat (cu o compozitie chimica de
47,46% Ti, 52,54% Ni), situata in jurul valorii de 330 MPa, corespunde
datelor din literatura de specialitate;

chiar si in cazul implantarii stentului intr-un tronson arterial puternic
stenozat (56%), generdnd la suprafata stentului o presiune de 2,5 MPa,
tensiunile induse materialului stentului sunt inferioare rezistentei la rupere;

durata de viata a stentului solicitat in conditii normale din punct de vedere
biologic, fara a se tine cont de efectele corozive ale fluidelor corporale,
depaseste 107 cicluri;

conform analizei duratei de viata remanente dupa 107 cicluri, stentul rezista
pentru 10° cicluri, corespunzatoare unei perioade de implantare de 19 ani;

plierea repetata a stentului, urmata de destinderea totala, provoaca ruperea
sarmei dupa aproximativ 2470 de cicluri, ceea ce reprezinta o situatie
nedorita si inacceptabilda. Daca din punct de vedere clinic o astfel de ipoteza
de incarcare este inacceptabild, din aceastda analiza se pot trage concluzii
privitoare la protctia mecanicd speciala care trebuie asigurata stentului atat
la transport si depozitare, cat si la implantare.

BUPT



5. Concluzii si contributii personale 192

5.2. Contributii personale

» realizarea unui studiu bibliografic amplu si sistematizarea rezultatelor
cercetdrilor bibliografice privind “Studii de optimizare a interactiunii
mecanice dintre stent si vasele coronariene”;

> elaborarea unei sinteze bibliografice privind angioplastia;

> elaborarea unei sinteze bibliografice privind biocompatibilitatea materialelor;

> elaborarea unei sinteze bibliografice privind implanturile de tip stent;

> elaborarea unei sinteze bibliografice privind materialele utilizate in
fabricarea stenturilor;

> studiul bibliografic privind stadiul actual al cercetdrii numerice privind
interactiunea dintre stent si vasele coronariene;

> elaborarea modelelor numerice privind studiul influentei lungimii stentului in
raport cu lungimea portiunii stenozate asupra interactiunii dintre stent si
vasul coronarian;

> elaborarea a douda modele numerice cu geometrie simplificata, in scopul
studierii interactiunii dintre stent si peretele arterial;

> validarea experimentala a modelelor numerice de stent cu geometrie
simplificata;

> determinarea compozitiei chimice a sarmei din nitinol prin analiza EDX si de
florescenta cu raze X, in vederea certificarii materialului testat;

> determinarea experimentald a caracteristicilor mecanice si elastice a firului
din nitinol SE308;

> analiza cristalografica a suprafetei firului din nitinol;

> elaborarea unei sinteze bibliografice privind abordarea teoretica a oboselii
multiaxiale;

» conceperea unei metode pentru determinarea experimerimentale a
rezistentei la oboseald multiaxiala a firelor de nitinol;

> realizarea unui stand experimental pentru incercarea de oboseald la
fncovoiere cu rasucire a sarmelor din nitinol;

> determinarea experimentald a rezistentei la oboseala multiaxiald a sarmelor
de nitinol;
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implementarea unor cicluri de solicitare corespunzatoare incarcarilor
maximale din punct de vedere biologic, respectiv a unor cicluri de incarcare
corespunzatoare plierii/expandarii stentului.

elaborarea unui model numeric pentru studiul durabilitdtii unui stent
comercial.
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