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Resumen

Las enfermedades cronicas son altamente prevalentes en nuestra sociedad. En muchos casos
el tratamiento mas efectivo es el trasplante del 6rgano afectado, pero puede complicarse
debido a la enfermedad de injerto contra huésped. Si bien existen medicamentos para reducir
los efectos de esta enfermedad, ninguno la elimina y la bisqueda de sustitutos es altamente
costosa. La toxicidad de un nuevo fArmaco se evalua principalmente en tres érganos: corazon,
higado y rifion. La evaluacién comienza en la etapa in vitro, en condiciones estaticas,
diferentes a las condiciones en el cuerpo humano, donde todo es dindmico y se encuentra
conectado. Por este motivo, en este trabajo se desarrolld simulaciones computacionales
dindmicas de micro bioreactores para la evaluacion in vitro de la toxicidad de farmacos, con
el fin de sostener matematicamente los modelos in vitro. Se disefiaron diversos modelos de
organ-on-a-chip para cada uno de los tejidos, luego se interconectaron y se agregd un
mezclador pasivo, para mezclar sangre humana con una solucion de medicamento modelo. Se
caracterizaron los campos de velocidad, presion y concentracion de cada una de las partes del
sistema separados e interconectados, para evaluar los valores de esfuerzo cortante, la
presencia de vortices y el grado de mezclado de ambas soluciones. Las simulaciones
demuestran que no se presentan vortices en los lugares de siembra de ninguno de los chips, y
que la sangre y la solucion de medicamento se mezclan completamente. El chip disefiado para
cardiomiocitos supera el limite superior de esfuerzo cortante de 2.6 Pa establecido. La
implementacion de los chips fue posible mediante manufactura aditiva y se verifico la
integridad de los canales por medios Opticos. Se evidencio6 la utilidad del uso de simulaciones
computacionales en aras de dilucidar los resultados de un prototipo previo a su construccion
y la viabilidad de construir microbioreactores a la medida para evaluar toxicidad de farmacos

in vitro.
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Introduccion
Cada afio aumenta la cantidad de pacientes con alguna enfermedad crénica, y se prevé que

esta tendencia se mantenga en las siguientes décadas, debido principalmente al estilo de vida
contemporaneo. Una enfermedad crénica no s6lo merma la calidad de vida del paciente, sino
que también reduce su esperanza de vida. El trasplante de érganos es la mejor solucion
terapéutica; sin embargo, cominmente, nuestro sistema inmunolégico rechaza al 6rgano del
donante. Para reducir la respuesta inmunitaria, se puede suministrar una amplia variedad de
medicamentos al paciente; no obstante, ninguno elimina este problema. Actualmente, los
investigadores y la industria farmacéutica estan en la bisqueda de encontrar farmacos que
logren este objetivo, pero los métodos de desarrollo de farmacos son altamente costosos. Esto
se debe principalmente a que el método es incompleto e inpreciso, es de prueba y error. En la
etapa preclinica, se utilizan tres modelos: in silico, in vitro e in vivo. No obstante, existe un
vacio entre la transicion de los modelos in vitro y los in vivo; debido a que los modelos in
vitro se desarrollan en condiciones estaticas, mientras que todos los organismos vivos poseen
metabolismos dindmicos. Por ende, resulta 16gico dotar de dinamismo a los modelos in vitro,
esto a través de dispositivos microfluidicos. En este sentido, para reducir ain mas la
posibilidad de error en la transicion de los modelos in vitro a los in vivo, los modelos in vitro
dindmicos se deben sostener en modelados matematicos también conocidos como modelos in
silico.

La presente tesis tiene como objetivo desarrollar simulaciones computacionales dinamicas
basadas en modelos de microbioreactores, o chips, para tejido cardiaco, hepatico y renal con
el fin de conocer las caracteristicas de comportamiento de los fluidos que permitan reducir el
costo de desarrollo de farmacos en la etapa in vitro. El presente documento se divide en cuatro
capitulos. El primer capitulo, titulado: Planteamiento de la Problematica, comienza detallando
la prevalencia de las enfermedades crénicas, en donde se hace hincapié en tres de ellas: la

enfermedad renal cronica, la cirrosis y el infarto al miocardio. Si bien existen tratamientos



para sobrellevar la vida con la existencia de estas enfermedades en los pacientes, en estadios
avanzados de las mismas, es necesario realizar el reemplazo del 6rgano afectado. Sin
embargo, aunque se logre encontrar donante, el paciente se topara con otra patologia, la
enfermedad de injerto contra huésped. Asi, existen diversos firmacos para disminuir los
sintomas de esta enfermedad; no obstante, no son completamente efectivos, su efecto no es
prolongado, y, por ende, las investigaciones en este campo se centran en encontrar
medicamentos que lo sean. Empero, el costo para el desarrollo de nuevos farmacos es alto,
ademas que existen limitaciones de los modelos bioldgicos para el desarrollo de fArmacos, por
las diferencias entre especies, la humana y los modelos animales.

El segundo capitulo, titulado Marco Conceptual, comienza con las consideraciones anatomo-
fisiologicas para el disefio de sistemas fisiologicos mediante ingenieria de tejidos, para luego
detallar brevemente sobre el estado del arte en el cultivo de células involucradas en
enfermedades cronicas. Asimismo, como uno de los pilares fundamentales de este trabajo, se
presentan, basandose en la literatura, los valores ideales de esfuerzo cortante para diferentes
tipos celulares. Luego, para contextualizar y ejemplificar la aplicacion farmacoldgica en las
simulaciones, se mencionan los medicamentos que se usan para el trasplante de 6rganos, se
centra especificamente en el Sirolimus. Posteriormente, se detallan los conceptos y ecuaciones
necesarias para el modelado computacional. Seguidamente, se detallan las propiedades del
material que se utiliza para construir los distintos modelos del siguiente capitulo. Después, se
explica las caracteristicas que debe poseer el dispositivo que mezclard la sangre y el Sirolimus.
Finalmente, se definen los conceptos de Organ-on-a-Chip y Human-Body-on-a-Chip.

El tercer capitulo, titulado Metodologia, comienza comentando el funcionamiento y las
variables que utilizan los médulos de COMSOL: Flujo Laminar y Transporte de Especies

Diluidas, este ultimo utiliza los resultados del primero. Posteriormente, se enseiia el ploteo de



los diferentes disefios de Organ-on-a-Chip. Finalmente, se describe la metodologia de disefio
para construir el Human-Body-on-a-Chip.

El cuarto capitulo, titulado Resultados, se centra principalmente en la caracterizacion del flujo
ideal del campo de velocidades y presiones de todos los disefios de los chips, también, expone
la caracterizacién del campo de concentraciones de la interaccion entre Sirolimus y sangre
humana, con énfasis en los resultados del mezclador. Luego, se presenta un breve analisis de
los vortices en las zonas de siembra celular de cada uno de los chips que componen el Human-
Body-on-a-Chip. Para realizar el presente andlisis, se asumi6 que la distribucion del farmaco
es intravenosa, en base a ello se define el orden y la direccion del flujo en los chips, primero,
tejido cardiaco, luego hepatico y finalmente renal. Asimismo, es importante destacar que para
las simulaciones se asumié 0% de metabolismo en los chips, y 100% de excrecion fuera del
sistema; y que las soluciones mezcladas solo pasan una vez por el sistema. Los archivos
digitales de las simulaciones se adjuntan al acabar la exposicion de sus resultados. Para
terminar esta seccion se ensefa la construccion de los prototipos de los chips y el mezclador,
asi como fotografias microscopicas de las estructuras de los chips.

Finalmente, se presentan las conclusiones, donde sobresale que los valores méaximos de
esfuerzos cortante del chip para tejido cardiaco, 3.17 Pa, es superior al limite que se establece
de esfuerzo cortante de células madre, el cual es de 2.6 Pa. En el caso de los valores para
tejido hepatico y renal, los valores fueron inferiores a 2.6 Pa, 1.8 Pa para el chip de tejido
hepatico y 2.28 Pa para el de tejido renal. El mezclador que se disefio para mezclar sangre
humana con Sirolimus realiza correctamente su funcidn en solo tres unidades de mezclado de
su total de ocho. No se observaron vortices en los lugares de siembra celular en ninguno de

los chips.



Capitulo 1: Planteamiento de la Problematica
En este primer capitulo se presentan los problemas principales que impulsan el desarrollo de
este trabajo. Asi, comenzaremos con un panorama general sobre tres enfermedades crdnicas,
que no solo cobran relevancia por el nimero de pacientes que afectan tanto a nivel local como
mundial, sino también, porque afectan a tres tejidos que son de suma importancia, tanto para
el funcionamiento de nuestro organismo, como para el testeo de la toxicidad de medicamentos.
En este sentido, el primer apartado de este capitulo desarrolla el problema de la enfermedad
renal cronica, la cirrosis y el infarto al miocardio. Estas enfermedades al comprometer tejidos
con limitado poder de regeneracion, como el renal y el cardiaco, o realizar un dafio porcentual
mayor al de regeneracion, como en el caso del tejido hepético, generan que la tnica alternativa
disponible para el paciente sea el trasplante del 6rgano enfermo. No obstante, aunque el
paciente logre encontrar un donante compatible, tarea casi imposible en paises como el
nuestro, donde la tasa de donacion no satisface la demanda de los pacientes, existe un efecto
propio de introducir un ente en nuestro cuerpo ajeno a él, fendmeno denominado: enfermedad
de injerto contra huésped. Para reducir la respuesta inmunitaria, existen diversos farmacos,
los cuales son costosos y no eliminan el efecto, solo lo atentian. Por ende, los investigadores
se encuentran en la busqueda de nuevos farmacos para mitigar esta enfermedad. En aras de
investigar el metabolismo de los medicamentos que descubren, ellos utilizan modelos in
silico, luego in vitro y finalmente in vivo, en la etapa preclinica. Sin embargo, los resultados
de los modelos in vitro no arrojan resultados en consonancia con los modelos in vivo,
principalmente debido a que estos modelos se desarrollan en condiciones estaticas, contrario
a lo que sucede en un organismo, condiciones dindmicas. Por ello, se comenzaron a emplear
flujos en los cultivos in vitro, empero este genera esfuerzo cortante que, al superar cierto valor,
que depende del tejido celular, ocasiona una disminucion en el desarrollo, dafio celular e

incluso muerte celular. Surge asi la necesidad de estudiar estos fendomenos con el fin de



proponer bioreactores, chips, que sean mas predictivos de las respuestas in vivo de farmacos

de interés.

1.1 Las Enfermedades Cronicas son Altamente Prevalentes

Las enfermedades cronicas no solo reducen la expectativa de vida del paciente, sino que
también le generan molestias a lo largo de la misma. Asimismo, generan la aparicion de otras
patologias que deterioran aun mas la calidad de vida del paciente. La obesidad y el estilo de
vida sedentario, comin cada vez mds en lugares urbanizados, aceleran el desarrollo de
enfermedades cronicas. En este sentido, la mejor opcion terapéutica para una enfermedad
cronica que haya comprometido severamente un 6rgano es el trasplante, con esto no solo se

mejora la calidad de vida del paciente, sino que también se incrementa su expectativa de vida.

1.1.1 Enfermedad Renal Cronica

Piroddi et al. (2013) define a la enfermedad renal cronica (ERC) como una afeccion patologica
grave que resulta en una pérdida gradual e irreversible de la funcion renal. La tasa de filtracion
glomerular (TFG) y la albuminuria se utilizan para clasificar las etapas clinicas de la ERC. La
hemodialisis es el tratamiento predilecto para los pacientes con ERC; no obstante, su mayor
obstaculo para la hemodialisis (HD) es la eliminacion de solutos unidos a proteinas, los cuales
requieren el uso de una terapia no convencional. Asimismo, Libetta et al. (2011) y Morena et
al. (2005) sostienen que la uremia afecta las funciones bioldgicas de varios tejidos, induce
cambios inmunologicos al inhibir o desencadenar respuestas inmunitarias y al alterar la
inmunidad innata y/o adaptativa.

Levey A. y Coresh J. (2012) aseguran que, en los paises con sistemas de salud poco
desarrollados, la causa mas comin de enfermedad renal en estado terminal (ERET) es la
progresion de la ERC causada por la exposicion elevada y continua a toxinas y farmacos

dafiinos, y por infecciones recurrentes. Por otro lado, Levey A. y Coresh J. (2012), Jha et al.



(2013), Stevens P. y Levin A. (2013), y Hill et al. (2016) sostienen que el creciente
envejecimiento de la poblacion y el aumento de la diabetes, la hipertension y la obesidad, son
las principales causas de la ERC, y han contribuido al crecimiento de la prevalencia de la
ERC. Ademéds, Korevaar et al. (2004) asevera que estudios han informado un aumento en los
niveles de proteina C reactiva (PCRA) y en los niveles de elastasa de neutréfilos (EN) después
de las sesiones de HD, lo que sugiere que el procedimiento de HD desencadena la activacion
de neutréfilos y aumenta la inflamacion. Asimismo, Pereira et al. (2011), aseguran que los
niveles elevados de EN en pacientes con HD también se han asociado con cambios en las
proteinas de la membrana de los eritrocitos, los cuales desestabilizan la estructura de la
membrana y conducen a la eliminacion prematura de los eritrocitos, empeorando asi la
anemia.

Segun estudios realizados en el Perti, Pinares-Astete et al. (2007), sostienen que la edad
avanzada, y que la causa de la ERC sea la diabetes mellitus (DM) o la hipertension arterial
(HTA), presenta un impacto inmenso en la supervivencia de los pacientes. De hecho, el riesgo
de muerte de los pacientes con ERC mayores de 60 anos es 93% mas elevado que aquellos
menores de 60 afios. Por otro lado, el riesgo de muerte disminuye con no ser diabético en un
0.4% respecto a los pacientes diabéticos. Ademas, la recepcion de trasplante renal reduce en
60.6% el riesgo de muerte frente a pacientes que no son trasplantados. A pesar de los cambios
realizados en los procesos de HD y la tecnologia de esta, a lo largo del tiempo del estudio, el
cual fue de cerca de tres décadas (1982-2009), no se observaron impactos positivos
significativos en la supervivencia de los pacientes. Por el contrario, si estuvo asociada
fuertemente a temas bioldgicos como edad, diabetes y trasplante renal.

A nivel mundial, Levey et al. (2007), afirman que la ERC es un problema de salud publica
global. En este sentido, Liyanage et al. (2015), sostiene que alrededor del mundo existe un

50% de pacientes que, pese a necesitar hemodidlisis, no la reciben, debido a que su sistema



de salud no puede proveerlo, lo que resulta en un incremento de la mortalidad en los pacientes
con ERC. A nivel local, Herrera-Anazco et al. (2019), afirman que este problema podria
desarrollar connotaciones negativas aiin mayores para paises con sistemas sanitarios débiles,
como el peruano, si las estadisticas de nefrélogos siguen disminuyendo y la de pacientes
contintia incrementandose. En este sentido, la prevalencia clasificada por edad de ERC en
Perti se incrementd de 0.5 por cada 1000 pacientes en 2010 a 1.5 por cada mil pacientes para
2017. En contraste, la cantidad de nefrologos por cada 1000 pacientes disminuy6 de 4.4 en
2010 a 1.9 en 2016. Por otro lado, los servicios contratados por el Fondo Intangible Solidario
de Salud del Ministerio de Salud de Pert (FISSAL) se incrementaron de 16 en 2012 a 74 en
el 2019. Si bien existe un incremento notable en la cantidad de servicios de hemodialisis, este
incremento no sera suficiente si es que sigue en aumento la cantidad de pacientes con ERC,

convirtiendo asi, posiblemente, a la ERC en un problema de salud publica.

1.1.2 Cirrosis

Gross (2019) define a la cirrosis hepatica (CH) como una enfermedad cronica e irreversible
que es parte de la etapa clinica final de diferentes enfermedades hepaticas. La CH, segin
Lefton et al. (2009), se caracteriza por una alteracion de la arquitectura hepatica causada por
la presencia de nodulos regenerativos y fibrosis difusa, que conduce a una alteracion vascular
intrahepatica, hipertension portal, lo que desemboca en insuficiencia hepatica. Segun
Tsochatzis et al. (2014), alrededor del mundo, las principales causas de CH son el consumo
de alcohol, las infecciones cronicas por hepatitis B y C y la enfermedad de higado graso no
alcoholico. Segun la investigacion de Asrani et al. (2019), la CH es la undécima causa de
muerte a nivel mundial. Segun cifras de la Organizacion Mundial de la Salud (WHO, 2018),
la mortalidad estimada causada por la CH fue de 16.1 por cada 100 000 personas en 2010, lo
que represento el 1.9% de las muertes a nivel mundial. No obstante, en el 2016 ésta aumento

a 16.8 por cada 100 000 personas, lo que corresponde al 2.2% de muertes alrededor del mundo,



Rojas-Acufia et al. (2022). En este sentido, en el Pert, segun la investigacion de Rojas-Acuiia
et al. (2022), la morbilidad y la mortalidad a causa de la CH mostraron una tendencia alcista
entre el 2004 y el 2016. En el caso especifico de la morbilidad, los departamentos de Ica y
Tumbes y la Provincia Constitucional del Callao presentaron una tendencia creciente. En
cuanto a la mortalidad, los departamentos de Lambayeque e Ica y la provincia del Callao

presentaron tendencia al alza.

1.1.3 Infarto al miocardio

Segun Mozaffarian D. et al. (2016), las enfermedades cardiovasculares causan
aproximadamente un tercio de las enfermedades alrededor del mundo. Segun Roth et al.
(2017), entre todas las enfermedades cardiovasculares, la cardiopatia isquémica (IHD, por sus
siglas en inglés) es la mas frecuente. En este sentido, Prabhakaran et al. (2018) afirman que
la THD representa una amenaza para el desarrollo sostenible en el siglo veintiuno. La THD se
manifiesta clinicamente como infarto de miocardio y cardiopatia isquémica. Segun el estudio
de Moran et al. (2014), cada afio es mayor el nimero de personas con IHD que viven con
discapacidades cronicas y el deterioro de su calidad de vida. Segun la investigacion de
Sampasa-Kanyinga y Lewis (2015), el principal proceso patologico que conduce a la IHD es
la aterosclerosis, una enfermedad inflamatoria de las arterias asociadas con la deposicion de
lipidos y las alteraciones metabolicas debido a multiples factores de riesgo. En este sentido,
se espera que siga aumentando el nimero de personas que presenten [HD, seglin estimaciones
de la ONU (2020), debido al aumento de la prevalencia de obesidad, diabetes y sindrome
metabolico, ademas del envejecimiento de la poblacion. Asi, segun Roser y Ritchie (2020),
se estima que habra un aumento de la poblacion de 65 afios de uno de cada once en 2019 a
uno de cada seis en 2050. Asimismo, segiin Pepine (2004) y Virtanen et al. (2018), la angustia

psicologica, las relaciones sociales y dormir menos de seis horas contribuyen al desarrollo de



IHD. Segin Stewart et al. (2003), el impacto financiero de la IHD se deriva de
hospitalizaciones, tratamientos, procedimientos de revascularizacion, visitas a clinicas, visitas
de emergencias y tratamientos farmacologicos recetados. Gheorghe et al. (2018) asegura que
el costo global de las enfermedades cardiovasculares en 2010 fue de aproximadamente 863

mil millones de dolares, y se espera que aumenten a mas de un billén de dolares para 2030.

1.2 Los Trasplantes de Organos estan Limitados por la Enfermedad de Injerto Contra

Huésped

Cualquiera de las células extrafias trasplantadas en el cuerpo de un receptor puede producir
reaccion inmunitaria. Un trasplante de un tejido o de un 6rgano de una parte de un animal a
otra se llama autoinjerto; de un gemelo idéntico a otro se llama isoinjerto; de un ser humano
a otro o de un animal a otro de su misma especie se llama aloinjerto, y de un ser humano a
otro animal o de un animal de una especie a otro de una diferente se llama xenoinjerto. Con
un emparejamiento adecuado de los tejidos entre personas, la mayoria de los aloinjertos de
rifidon han resultado eficaces durante un minimo de 5 hasta 15 afos, y el injerto de higado y

los trasplantes de corazon, de 1 a 15 afios, Hall J. y Hall M. (2010, pp 445-450).

Si bien en las ultimas décadas se han presentado importantes avances en técnicas para el
trasplante de 6rganos, todavia existen limitaciones en cuanto a la compatibilidad de donantes
y huéspedes, lo cual limita su uso como opcion terapéutica. Socié y Ritz (2014) definen la
enfermedad de injerto contra huésped (EICH) como un trastorno sistémico que ocurre cuando
las células inmunes del injerto reconocen al huésped como extrafio y atacan las células del
cuerpo del receptor. "Injerto" se refiere al tejido trasplantado o donado, y "huésped" se refiere
a los tejidos del receptor, Angel et al. (2021). EICH se produce en la siguiente configuracion:

después del trasplante 6seo alogénico (mas comun), después del trasplante de 6rganos sélidos
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que son ricos en células linfoides (por ejemplo, higado), o después de la transfusion de sangre

no irradiada.

Para que ocurra la EICH, las células inmunoldgicamente competentes deben trasplantarse a
receptores inmunodeficientes y las células transferidas deben reconocer los aloantigenos en
el huésped. La incidencia de EICH aumenta con trasplantes de donantes no compatibles,

disparidad de HLA y desajuste de sexo, Angel et al. (2021).

Durante el trasplante, el tejido del donante generalmente se obtiene de un individuo
genéticamente diferente conocido como aloinjerto. Las células del sistema inmune son
entrenadas temprano para diferenciar entre células "propias" y células "no propias". La
capacidad de reconocer células "no propias" depende de un conjunto de genes conocidos como
genes de histocompatibilidad que proporcionan instrucciones para hacer un grupo de proteinas
relacionadas conocidas como complejo mayor de histocompatibilidad (proteinas MHC, por
sus siglas en inglés) o antigenos leucocitarios humanos (HLA, por sus siglas en inglés). Las
células inmunes en el injerto reconocen las proteinas MHC del tejido receptor como "no
propias" y desencadenan una respuesta inmune entre el donante y el receptor, Angel et al.
(2021). Nassereddine et al. (2017) describe que en la EICH las células T CD-8 citotoxicas del
donante reconocen el tejido huésped como extrafio y proliferan para causar dafio grave a los
organos. Las células T de aloinjerto de donante son las principales células efectoras de la

EICH.

Si bien el trasplante de oOrganos es la mejor solucién terapéutica para pacientes con
enfermedades cronicas, a menos que el 6rgano provenga de un gemelo idéntico, siempre existe
la posibilidad de que se desarrolle EICH en cierto grado. Si bien existen opciones

farmacologicas para atenuar la reaccion inmunitaria al 6rgano, no se ha descubierto un
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farmaco que pueda eliminar por completo la EICH. Por ende, es importante seguir en la

busqueda de nuevas alternativas para evitar el desarrollo de esta enfermedad.

1.3 El Costo para el Desarrollo de Nuevos Farmacos es Alto

Segun la revision de Berdigaliyev y Aljofan (2020), el desarrollo de medicamentos toma entre
10 y 15 afios y puede exceder los dos mil millones de doélares. Ademas, ellos clasifican el
desarrollo de farmacos en cuatro fuentes: fuentes naturales, como plantas; librerias de
moléculas pequenas y tamizaje de alto desempefio (HTS, por sus siglas en inglés); métodos
de disefio de medicamentos asistidos por computadora; fuentes bioldgicas y agentes
biologicos. También es comun la reutilizacion de farmacos, empleando los medicamentos
para otros usos terapéuticos para los que inicialmente fueron aceptados, con una rentabilidad
menor para los que no son duenos de la propiedad intelectual.

En la revision realizada por Wouters et al. (2020), con datos del 2009 al 2018, se analizaron
63 nuevos farmacos aprobados por la Administracion de Alimentos y Medicamentos
estadounidense (FDA, por sus siglas en inglés) de 47 compaiiias diferentes. Los resultados de
su analisis arrojaron que la mediana de inversion fue de 985 millones de dolares y la media
de 1336 millones de dodlares, con costos iniciales de 223 millones hasta 6000 millones de
dolares. Los medicamentos para tratamiento de cancer fueron los mas costosos. En el calculo
de los costos, se incluyeron los datos de ensayos clinicos fallidos, gastos preclinicos y costo
de capital. Finalmente, en una revision sistematica realizada por Schlander et al. (2021), con
estudios realizados desde 1979 a 2019, los investigadores estimaron que el rango de costos
del desarrollo e introduccidon para comercializacion de una droga esta entre 161 millones y
4500 millones de dolares. Donde el costo de los farmacos anticancerigenos es el mas alto.
Asimismo, la evidencia de resultados clinicos seguros no es facil de obtener debido a la

limitada libreria de instrumentos para medir la gravedad y progresion de enfermedades.
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Ademas, el tiempo de desarrollo de farmacos segun la investigacion, varia con respecto al tipo
de farmaco, con rangos minimos de 5.2 afios para analgésicos y anestésicos, hasta 9.6 afios
para farmacos para el sistema nervioso central.

Una de las tareas mas importantes durante las etapas iniciales de descubrimiento y desarrollo
de farmacos implica realizar estudios de absorcidn, distribucidon, metabolismo y excrecion
(ADME). Los resultados de los estudios ADME son sumamente importantes para poder
decidir si el candidato a farmaco avanzard a la siguiente etapa o serd descartado. Estos estudios
utilizan modelos in silico, in vitro e in vivo. Los modelos in silico predicen los
comportamientos de los farmacos en funcion de las propiedades fisicoquimicas de los
candidatos a farmacos y la base de datos de propiedades ADME generadas en laboratorios,
Zhang D. et al. (2012, p. 550).

Los ensayos microsomales son los ensayos predeterminados para los estudios de metabolismo
y DDI (Drug-Drug Interaction) en la etapa de descubrimiento de farmacos, Zhang D. et al.

(2012, p. 553).

Figura 1. Diagrama de flujo de la interaccion de los modelos que se encuentran en la etapa
pre clinica.

En la Figura 1, observamos como los datos de los modelos in silico, alimentan y ayudan a la
formulacion de los modelos in vitro, los que a su vez ayudan al desarrollo de los modelos in

vivos. Los resultados de ambos modelos retroalimentan los modelos in silico.



13

1.4 Existen Limitaciones de los Modelos Bioldgicos para el Desarrollo de Farmacos.

Faqi (2012) afirma que, con el fin de maximizar la eficiencia del proceso de seleccion, es
necesario eliminar lo antes posible los medicamentos que probablemente fracasen. Los
experimentos in vitro realizados en las etapas iniciales de las pruebas suelen ser poco
representativos del entorno in vivo, debido a que las células generalmente se cultivan en
condiciones estaticas en una matriz bidimensional (2D), mientras que en realidad las células
en configuraciones tridimensionales (3D) pueden comunicarse con otras células mientras
estan expuestas al flujo de nutrientes. Los estudios en animales presentan dilemas éticos, son
costosos y, a menudo, poco predictivos de la respuesta humana debido a las diferencias entre
especies. Por lo tanto, es esencial que se desarrollen nuevos sistemas de prueba de fArmacos
que no involucren o limiten el uso de animales y que reflejan el entorno fisioldgico para que
los fArmacos que probablemente fallen se eliminen antes en el proceso de deteccion, Hyndman
et al. (2020, p. 1).

Asimismo, Hewitt et al (2007) afirman que también se usan para evaluar la absorcion hepatica
mediada por los transportadores de captacion, Zhang D. et al. (2012, p. 554). Ruegg et al.
(1997)y Lietal. (1999) afirman que los cultivos primarios de hepatocitos transportan enzimas
y cofactores a concentraciones fisiologicas y proporcionan un entorno de metabolismo de

farmacos que imita de cerca las condiciones in vivo.

Compagnon et al. (2001) asevera que el modelo de perfusion de érganos imita mas de cerca
los procesos de ADME. Entre varios modelos de perfusion de 6rganos, el modelo de perfusion
hepatica es el mas estudiado. Este modelo tiene una ventaja sobre los hepatocitos y otros
sistemas subcelulares, debido a que mantiene la estructura y la arquitectura del higado,
preserva todos los transportadores y las poblaciones celulares ademés de los hepatocitos, por

ejemplo, las células de Kupffer, que son importantes para la regulacion de las citoquinas
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proinflamatorias, y retiene la interaccion de célula a célula de hepatocitos y la diferenciacion

zonal, Zhang D. et al. (2012, p. 554).

Independientemente de la minuciosidad e integridad del trabajo in vitro, se requieren estudios
en animales para medir la exposicion a los medicamentos y determinar las posibles
toxicidades. La tendencia actual es usar ratas, bajo condiciones controladas de investigacion,
como la primera especie animal para probar la exposicion a medicamentos porque los costos
son relativamente bajos y requieren una pequefia cantidad de compuesto de prueba, Zhang D.

etal. (2012, p. 555).

Numerosas preguntas mecanicistas relacionadas con el metabolismo o la toxicidad de los
medicamentos se pueden responder mediante el uso de un modelo de ratén disefiado
adecuadamente, lo que facilita la seguridad preclinica de los medicamentos y los estudios
farmacocinéticos, Zhang D. et al. (2012, p. 558).

Por otro lado, el modelado matematico puede ser util en el disefio y optimizacion de nuevos
sistemas de prueba de farmacos. Por ejemplo, los prototipos de nuevos dispositivos se pueden
construir virtualmente y las caracteristicas como la geometria se pueden modificar facilmente,
lo que permite elegir el "mejor" disefio antes de la fabricacion del dispositivo. A pesar del
hecho de que los experimentos generalmente se realizan con concentraciones de soluto de
entrada constantes (oxigeno molecular, farmaco, nutrientes) y velocidades de flujo, a menudo
surgen gradientes espaciales y dependencias temporales en las concentraciones de soluto y las
fuerzas del fluido, fuerzas de cizallamiento, lo que significa que las células no estan expuestas
a un entorno homogéneo. El modelado matematico y computacional se puede explotar en este
sentido para desentranar la dependencia de la respuesta celular en las diferencias
espaciotemporales de las sefiales quimicas y mecénicas, ayudando asi con la comprension y

diseno de estos sistemas. Luego, se puede establecer un rango de parametros operativos
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adecuados segln el resultado experimental deseado, lo que permite la configuracion precisa
de dispositivos con menos dependencia de un enfoque de "prueba y error", Hyndman et al.
(2020, p. 1).

En la revision sistematica realizada por Lebedenko y Banerjee (2021), se declara que los
principios de disefio microfluidico se pueden utilizar para crear redes vasculares funcionales
con propiedades sintonizables adaptadas a 6rganos especificos: los tipos de células vasculares,
la dindmica de flujo, el didmetro del lumen y la arquitectura de ramificacion de los vasos se
pueden controlar con precision. Las técnicas fotolitograficas permiten micropatrones 3D
unicos que pueden imitar la ramificacion de la vasculatura del 6rgano. Normalmente, estos
sistemas estan hechos de PDMS, porque este es permeable al oxigeno, molécula que se
produce debido a las reacciones dentro de los dispositivos y que, en exceso, resulta dafiino
para el desarrollo celular. No obstante, la fotolitografia presenta limitaciones debido a los altos
costos, los requisitos de alta temperatura y el proceso de grabado en si que puede requerir
solventes toxicos.

En sintesis, los dispositivos microfluidicos presentan ventajas frente a los estudios in vitro
tradicionales porque estos intentan recrear el dinamismo propio de los estudios in vivo.
Asimismo, el modelado y simulacion matematica permite reducir la cantidad de prototipos y
mejorar la eficacia de los dispositivos, ademés de que pueden permitir descubrir los aspectos
metabdlicos que permanecen ocultos en los modelos in vivo, si sus resultados se aplican en

los modelos in vitro dinamicos.

1.5 Objetivos

1.5.1 Objetivo General

Desarrollar  simulaciones computacionales dindmicas basadas en modelos de

microbioreactores para tejido cardiaco, hepatico y renal con el fin de conocer las
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caracteristicas de comportamiento de los fluidos que permitan reducir el costo de desarrollo
de farmacos en la etapa in vitro.

1.5.2 Objetivos Especificos

1. Determinar mediante simulaciones de elementos finitos, el maximo valor de esfuerzo
cortante en las zonas de cultivo celular de cada uno de los chips.
2. Caracterizar el campo de velocidades para verificar la ausencia de vortices en las zonas
de los microbioreactores donde se cultivan las células.
3. Evaluar como caso de estudio el mezclado entre una solucion de Sirolimus y sangre
en los microbioreactores de interés.
El impacto de este trabajo de investigacion es predecir el comportamiento fluidico de la
interaccion entre sangre humana y medicamentos en solucion, como el Sirolimus, basado en
el coeficiente de difusion y la viscosidad dindmica de las sustancias, con el fin de suministrar
datos para el desarrollo de farmacos en la etapa previa a la experimentacion in vitro. Utilizar
datos in silico en la etapa de pre-evaluacion a la in vitro, permitiria ahorrar dinero y tiempo
en la construccion de los modelos para los anélisis de farmacos, lo que reduce el costo de
desarrollo de estos. Para tal fin y basado en los tipos de exdmenes toxicologicos, se disefiaron
microbioreactores para tejido renal, cardiaco y hepatico.
El alcance de la presente investigacion es evaluar, mediante simulaciones computacionales,
diferentes modelos de microbioreactores en funcion del comportamiento microfluidico de las
soluciones que se emplearan para cultivar tejido renal, cardiaco y hepatico, basados en los
valores de viscosidad dindmica y los coeficientes de difusion de sangre humana y Sirolimus
en solucion, con la finalidad de permanecer dentro de los valores de esfuerzo cortante
soportados por los diferentes tejidos celulares, determinados en la literatura, para su desarrollo

y viabilidad.
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Capitulo 2: Marco Conceptual

En este segundo capitulo se describe la anatomo-fisiologia de las unidades funcionales de los
tejidos de interés: renal, hepatico y cardiaco. Luego, como es que estas se cultivan y los
avances en cuanto a considerar la diferenciacion del linaje celular y las formas geométricas
que asumen las células, lo cual permitira poner en contexto como mejorar las simulaciones de
sistemas dinamicos de células. Se describen los valores de esfuerzo cortante que soportan
diferentes tipos de células humanas sin experimentar dafio. Después, se profundiza sobre el
efecto que genera el Sirolimus en el paciente, el cual es un medicamento que se utiliza para
apaciguar los efectos inmunologicos de la enfermedad de injerto contra huésped. A
continuacion, se presentan los conceptos y ecuaciones que seran necesarias para simular el
fenomeno de esfuerzo cortante dentro de microbioreactores, generado por la solucion
resultante de la mezcla de sangre y Sirolimus solubilizado. Para entender los disefios del
proximo capitulo, primero se explicara el material del que normalmente se construyen, PDMS,
y la alternativa a este que se utilizé para construir los chips, Resina VeroClear™. Luego, el
dispositivo que mezclara la sangre y el Sirolimus, denominado mezclador, y los dispositivos

que contendran las células y la interconexion entre estos, los chips.

2.1 Consideraciones Anatomo-Fisiologicas para el Disefio de Sistemas Fisiologicos

mediante Ingenieria de Tejidos

Para obtener un medio dptimo para el cultivo celular, no solo se deben nutrir a las células y
respetar los valores de esfuerzo cortante a los que son sometidas, sino que también, estas
deben estar cultivadas dentro de geometrias que simulen los limites anatoémicos del 6rgano al
que pertenecen. En este sentido, a continuacion, se presentara la anatomo-fisiologia de las
unidades basicas de funcionamiento del riidén, higado y corazon. En el caso del sistema

cardiaco, se mencionan las velocidades y presiones de este.
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2.1.1 Sistema Renal

La filtracion glomerular es de 125 mL/min 6 180 L/dia. La fraccion de filtracion se define
como el cociente de la filtracion glomerular entre el flujo plasmatico renal. La membrana
capilar glomerular, se divide en tres secciones principales: endotelio del capilar, el cual
presenta fenestraciones; membrana basal, compuesta por una red de colageno y fibrillas de
proteoglucanos y la capa de células epiteliales, podocitos, compuesto de pedicelos y poros en
hendidura. La barrera de filtracion glomerular filtra de modo selectivo las moléculas
basadndose en su tamafio y en su carga eléctrica. Los poros de la membrana glomerular miden
en promedio 8 nm. Las moléculas grandes con carga negativa se filtran con menor facilidad
que las moléculas con el mismo tamafio molecular y cargas positivas, Hall J. (2020, p. 331).
A continuacion, se describiran los determinantes de la filtracion glomerular. Primero, la
filtracion glomerular se define como la multiplicacion del coeficiente glomerular por la

presion de filtracion neta. Su ecuacion se presenta a continuacion, en la ecuacion 1.

FG = Kfx (PG — PB — G — mB) (1)

Ademés, se sabe de forma experimental que los valores de las variables en la ecuacion para
adultos sanos son los siguientes: la presion hidrostatica glomerular (PG), 60 mmHg; la presion
hidrostatica en la capsula de Bowman (PB), 18 mmHg; la presion coloidosmotica de las
proteinas plasmaticas en el capilar glomerular (nG), 32 mmHg; la presion coloidosmética de
las proteinas en la capsula de Bowman (nB), 0 mmHg. Entonces, sustituyendo los valores en
la resta, obtenemos que la presion de filtracion neta es igual a 10 mmHg, o 1333.22 Pa. En
este sentido, el aumento del coeficiente de filtracion capilar glomerular, Kf, incrementa la
filtracion glomerular. El Kf es una medida del producto de la conductividad hidréaulica y el
area superficial de los capilares glomerulares. El aumento de la presion hidrostatica en la

capsula de Bowman reduce la filtracion glomerular. El aumento de la presion coloidosmotica
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capilar glomerular reduce la filtraciéon glomerular. El aumento de la presion hidrostatica

capilar glomerular incrementa la filtracion glomerular, Hall J. E. (2020, p. 333).

El flujo sanguineo renal (RBF, por sus siglas en inglés) en ambos rifiones, representa cerca
del 22% del gasto cardiaco. Ademads, se puede calcular su valor siguiendo la ecuaciéon 2. La
presion arterial renal oscila entre 3 y 4 mmHg, Hall J. E. (2020, p. 336).

RBF — (presién en arterial renal) — (presion en vena renal) )

(resistencia vascular renal total)

Uno de los mecanismos que contribuye al mantenimiento del flujo sanguineo renal y de la FG
relativamente constantes es la capacidad de cada vaso sanguineo de resistirse al estiramiento
durante el aumento de la presion arterial, conocido como mecanismo miogeno. Esta
contraccion impide una distension excesiva de la pared y al mismo tiempo, mediante un
aumento de la resistencia vascular, ayuda a impedir un aumento excesivo del flujo sanguineo

renal y de la FG cuando la presion arterial aumenta, Hall J. E. (2020, p. 341).

2.1.2 Sistema Hepatico

El fin de este apartado es describir la histologia de la unidad funcional del sistema hepatico,
lobulillo hepatico, esto con el fin de poder utilizarlo como inspiracion para el disefio de las
celdas del microbioreactor para tejido hepatico. El componente estructural basico del higado
es el hepatocito, Junqueira L. y Carneiro J. (2013, pp 279-309). Los hepatocitos son de forma
poligonal, miden de 25 a 40 um, y tienen un citoplasma eosinofilico abundante y un nucleo
central, Krishna (2014). Estas células epiteliales se agrupan en placas interconectadas. En los
cortes histologicos se observan unidades estructurales denominadas lobulillos hepéaticos. El

lobulillo est4 formado por una masa poliédrica de base cuasi hexagonal, cuyo diametro oscila
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entre 0.7 y 2 mm, Junqueira L. y Carneiro J. (2013, pp 279-309). Segiin Rogers y Dintzis

(2018), el higado humano posee aproximadamente 1 millén de lobulillos hepaticos.

2.1.3 Sistema Cardiovascular

En este apartado se describiran las velocidades y presiones que se presentan en diferentes
partes del sistema cardiovascular, con el fin de obtener valores para la simulacion de los 3
microbioreactores, pero principalmente enfocado en el del tejido cardiaco. En general,
podemos definir que para que exista flujo sanguineo, existen dos componentes, una gradiente

de presion, P, y una resistencia, R, en los conductos vasculares.

AP (3)

La resistencia es inversamente proporcional a la conductancia, ecuacion 4, y la conductancia
es proporcional a la cuarta potencia del diametro de la seccidn transversal por donde fluye la

sangre. Esto se explica gracias a la ley de Poiseuille.

. 1 4)
Conductancia = - )
(Resistencia)
o mAPT* (5)
8nl
Conductancia ~ Diametro* (6)

En la ecuacion 5, F es la velocidad del flujo sanguineo, P es la diferencia de presion en los
extremos de los vasos sanguineos, r es el radio del vaso, I es la longitud del vaso y n es la

viscosidad de la sangre.
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En condiciones de reposo, la velocidad en la aorta es de 33 c¢m/s, en contraste, en los capilares,
que son la unidad de flujo mas pequeiia del sistema, la velocidad es de 0.3 mm/s. La presion
de la mayoria de los capilares sistémicos oscila desde 35 mmHg, 4666.27 Pa cerca de los
extremos arteriolares, hasta tan solo 10 mmHg, 1333.22 Pa, cerca de los extremos venosos;
sin embargo, la presion media funcional es de 17 mmHg, 2264.74 Pa. Curiosamente, en los
capilares glomerulares de los rifiones, la presion promedio es mucho mayor, 60 mmHg,
7999.32 Pa. También, es importante mencionar que para que exista turbulencia dentro los
vasos sanguineos, el valor del nimero de Reynolds debe estar por encima de 2000, no
obstante, si se genera un incremento de entre 200 y 400 en el nimero de Reynolds dentro de
la seccion por donde pasa un flujo laminar, este transicionara a turbulento, Hall J. y Hall M
(2010, pp 157-166).

La filtracion de los liquidos a través de los capilares resulta importante porque se genera
debido a diferencias de presion. De hecho, las fuerzas hidrostaticas y coloidosméticas
determinan el movimiento del liquido a través de la membrana capilar, estas fuerzas se
denominan fuerzas de Starling. Son cuatro, la presion hidrostatica capilar, Pc, la presion
hidrostatica del liquido intersticial, Pif, la presion coloidosmética del plasma en el capilar,
IIp, y la presion coloidosmdtica del liquido intersticial, ITif, la interaccion de estas presiones

se observan en la ecuacion 7.

Si la suma de las fuerzas, la presion de filtracion neta (NFP, por sus siglas en inglés), es
positiva, se generard una filtracion de liquidos neta a través de los capilares; inversamente, si
es negativa, se genera una absorcion de liquidos neta desde los espacios intersticiales hacia
los capilares. En circunstancias normales, la NFP es ligeramente positiva. En este sentido, la
velocidad de filtracion depende ademads de la NFP, del coeficiente de filtracion capilar, Kf, el

cual se calcula en valor de la cantidad de poros de cada capilar y la cantidad de estos. La suma
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de fuerzas en el extremo arterial del capilar arroja una presion de filtracion neta de 13 mmHg,

1733.19 Pa, Hall J. y Hall M (2010, pp 177-189).

NFP = (Pc) — (Pif) — Tlp + TIif (7)

Filtracion = Kyx(NFP) (8)

Las tres secciones anteriores nos aportan datos importantes, en el caso renal, nos permite
identificar a los podocitos como las células mas importantes en la filtracion de sustancias en la
nefrona, ademés de los valores de presion bajo los que trabaja este tejido, el mas resaltante,
presion de filtracion neta igual a 1333.22 Pa. En el caso del tejido hepatico, nos aporta las
caracteristicas geométricas que debe poseer el lugar de siembra de su unidad funcional, el
diametro del lobulillo hepatico, y de la célula mas relevante que lo compone, el hepatocito.
Todo esto es importante porque mimetizar el entorno donde se asentaran las células con su
medio natural ayuda en su desarrollo. Adicionalmente, en el caso del tejido cardiaco, en vista
de que este trabajo se enfoca en la mecanica de fluidos, se encontro pertinente que se detallaran
los datos de las velocidades de flujo en las unidades mas pequefias del sistema cardiovascular,
los capilares, asi, obtuvimos que la velocidad en estos es de 0.3 mm/s. Ademas, la presion
media funcional de los capilares es de 2264.74 Pa, pero en los capilares glomerulares de los
rifiones, la presion promedio es mucho mayor, 7999.32 Pa.

2.2 Cultivo de Células Involucradas en Enfermedades Cronicas

2.2.1 El Microambiente de los Cardiomiocitos en Cultivo

Radisic et al. (2007) asegura que los cardiomiocitos necesitan mucha energia para su
funcionamiento, por lo que su consumo de glucosa es mayor que el de las células normales.

Ademas, Perumal et al. (2012) sostiene que, debido a la relacion eléctrica entre los
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cardiomiocitos establecida por las uniones comunicantes de las células, y en afiadidura a esta
afirmacion Kehat et al. (2004) y Shadrin et al. (2015) afirman que estos tipos de células estan
muy cerca unas de otras, lo que conduce a una alta densidad de poblacion celular. Xiao et al.
(2014) declara que la perfusion del medio es la solucion para superar las limitaciones de
difusion de la glucosa; sin embargo, Yang et al. (2015) asevera que la renovacion continua
del medio en los biorreactores perfundidos tradicionales destruye el microambiente y el efecto
autocrino al eliminar los quimicos secretados por las células. Pahnke et al. (2016) afirma que
mediante la seleccion del sistema de microfluidos, se logré una mayor difusion y una
disminucion en la probabilidad de eliminacién masiva de sefiales quimicas, Ghiaseddin et al.

(2017, p. 3).

2.2.2 El Microambiente de Hepatocitos Cultivados

Hegde et al. (2014) y Lee et al. (2013) declaran que los avances en las técnicas de
microfabricacion han dado lugar a varios modelos de higado perfundido. Sin embargo, la
mayoria de las plataformas requieren protocolos de carga complejos o un periodo de
estabilizacion en el chip, lo que puede conducir a una alta tasa de variabilidad y limita su
ampliacion. Ademas, Wikswo (2013) sostiene que, aunque las interacciones 6rgano-6rgano
pueden proporcionar informacién valiosa sobre la toxicidad de los farmacos, la conexion y el
escalado de diferentes médulos de 6rganos con diferentes dimensiones y velocidades de flujo
sigue siendo problematico. Ademas, Godoy et al. (2013) y Khetani et al. (2008) aseguran que,
entre los desafios de ingenieria, encontrar una fuente de células robusta es esencial para
reproducir funciones especificas de organos. Funcionalmente, los hepatocitos humanos
primarios aislados son el tipo de célula de eleccion para el metabolismo de farmacos in vitro
y las evaluaciones toxicolédgicas. La derivacion de hepatocitos a partir de células iPSC ha sido
propuesto como un suministro ilimitado de células hepaticas con antecedentes genéticos

diversos, con la oportunidad adicional de probar la toxicidad especifica del paciente. Schwartz
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et al. (2014) afirma que las células similares a hepatocitos derivadas de iPSC (iHeps) en su
mayoria se parecen a los hepatocitos en etapa fetal. La combinacion de 6rganos en chips con
las tecnologias iPSC serd un factor importante para el éxito futuro de mejora en el disefio y
obtencion de modelos in vitro, Schepers et al. (2016, p. 3).

2.2.3 Factores Clave para el Cultivo de Células Renales

Du et al. (2004) afirman que cuando se cultivan las células renales, la funcion mecano-
sensorial de las células endoteliales es de gran preocupacion. Cai et al. (2000) aseguran que
la fuerza de cizallamiento del fluido induce un detenimiento del desarrollo celular renal.
Laffite et al. (2016) y Liu et al. (2003, 2005) sostienen que el dominio del flujo de fluidos
sobre la reabsorcion de calcio y sodio es un tema critico que considerar, Sateesh et al. (2018,
p.2). Wang et al. (2017) realizaron un analisis en profundidad del glomérulo en un dispositivo
de chip para la nefropatia, y este demostr6 la alta complejidad de intentar imitar el glomérulo
completo a nivel de tejido, Sateesh et al. (2018, p.2). Para Kim et al. (2015) la tarea de cultivo
y funcionalidad de las nefronas se puede dividir en dos partes: (1) filtrado y (2) biorreactor.
Zheng et al. (2010) sefiala que el disefio de un biorreactor implica el cultivo de células renales
en microcanales y perfusion. Las burbujas en los microcanales rompen las células y las dafian,
para lo cual se implementa un canal PDMS para la eliminacion de burbujas. Li et al. (2012)
analizaron las técnicas de electroporacion y deselectroporacion empleadas en microfluidos
para aumentar la viabilidad celular. Por otra parte, Ruige y Fung (2015) establecen un lab-on-
chip (LOC) para determinar metabolitos y proteinas urinarias, Sateesh et al. (2018, p.2).

En la introduccion de la investigacion de Sateesh et al. (2018), la cual encontramos en el
parrafo anterior a este, se afirma que en la literatura que referencia, esta se centra en la
diseccion de células renales humanas, su cultivo en canal y perfusion. No se ha informado de
ningun trabajo sobre la simulacion computacional de la estructura, la optimizacion y la

dependencia de la temperatura del rendimiento del dispositivo para imitar exactamente el
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entorno interno del tabulo renal. El trabajo in silico produce una estructura optimizada
mediante el analisis de la estructura para diferentes modificaciones sin fabricacion. La
simulacion computacional permite reducir el costo, la mano de obra, el desperdicio de material
y el tiempo de produccion. Cuando se desarrolla el rifion en chip, debe implementarse en el
cuerpo donde la temperatura es una causa efectiva para densificar el liquido que fluye y sus
efectos sobre la presion interna. El trabajo de estos investigadores se centra en el disefio de

una estructura optimizada para proporcionar la presion requerida para el cultivo renal que

ellos afirman debe ser igual a 1 :%21 0 0,1 Pa, e incluyen el efecto de la temperatura.

2.3 Determinacion de valores ideales de esfuerzo cortante para diferentes tipos celulares

Para definir los problemas de diferenciacion del linaje celular en modelos con flujo, primero

debemos definir el esfuerzo cortante, cuestion que se realizara a continuacion, en la ecuacion
9, Hibbeler (2004).

F )

Donde, t: Esfuerzo cortante; F: Fuerza aplicada; A: El area de la seccion transversal del material con
un 4rea paralela al vector de fuerza aplicada.

La unidad del esfuerzo cortante, definida en el Sistema Internacional de Medidas (SI), es el
pascal, o % No obstante, para el caso del estudio celular, las unidades de pascales resultan
enormes, por lo diminuto del tamafio de las células. Por ende, se utiliza una unidad reducida
del pascal, la cual se denomina (Ci:l—rzl. Una dina representa /0= N; por ende, al dividirla entre

un ¢7777 podemos trabajar sin la afiadidura de cinco ceros, pero conservando los mismos
conceptos, dividir una fuerza entre area.

En la revision sobre el efecto del esfuerzo cortante en el desarrollo y cultivo celular, y como
variante fisica fundamental en las aplicaciones de dispositivos microfluidicos, Shemesh et al.

(2015), determind que el flujo de sustancias al que los diferentes tejidos de nuestro cuerpo
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estan expuestos, varia dependiendo de las dimensiones de los conductos, las presiones, y las
propiedades mecanicas de las células circundantes. Asimismo, estas variaciones en los flujos
regulan procesos unicelulares y multicelulares que se enlistan a continuacion: la angiogénesis,
Ostergaard et al. (2013); el transporte y funcion de la linfa, Muthuchamy & Zawieja (2008) y
Chakraborty et al. (2015); la diferenciacion de las células madre, Conway y Schaffer (2012);
la pinocitosis y endocitosis celular, Rizzo et al. (2003); la fluidez de la membrana celular,
Butler et al. (2001) y Haidekker et al. (2000); la fusion de las membranas celulares, Kogan et
al. (2014), y la absorcion de macromoléculas extracelulares, Hallow et al. (2018) y Sharei et
al. (2013).En este sentido, es imprescindible que los dispositivos microfluidicos que quieran
ser usados para cultivo celular, deban controlar el flujo de acuerdo al tejido que se desee
sembrar en cuestion.

En la investigacion de Barisam et al. (2017), se evaluaron dos tipos de constructos celulares,
los toroides y los esferoides, y dentro de ellos las concentraciones de oxigeno molecular y
glucosa. Si bien los toroides, en posicion vertical, fueron los que mayores concentraciones de
oxigeno molecular y glucosa obtuvieron, desarrollar esa geometria en si misma es mas
complicado que un esferoide, ademas de que para colocarla en los dispositivos
microfluidicos, se debe realizar manualmente. Asimismo, estos son los que mas expuestos
estan a las cargas de esfuerzo cortante de los diferentes flujos. Por ello, s6lo se analizaran los
esferoides en este trabajo. Cabe destacar que el diametro ideal en el que se observo la menor
generacion de zonas necroticas en los esferoides, debido a la no perfusion de oxigeno
molecular y glucosa, es de 500 pum; por ello, este es el valor que se utilizara en las esferas que
serviran para representar los esferoides en las zonas de cultivo celular de los disefios de los
chips de este trabajo.

Los rangos de esfuerzo cortante que se mencionan a continuacion fueron todos hallados en la

revision de Shemesh et al. (2015, p 24), y se especificaran los valores limite que soportan las
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células endoteliales, células madre, fibroblastos y células cancerigenas porque son los
posibles candidatos que se planean utilizar como limites para las simulaciones posteriores de
este trabajo.

Tabla 1. Valores maximos de esfuerzo cortante para diferentes tipos celulares, obtenidos de la
revision de Shemesh et al. (2015, p 24).

Tipo Celular Esfuerzo Cortante Autores
Células Endoteliales 0-20 23,’1_'21 Sellgren et al. (2014)
Células Madre 0-26 23;_’2‘ Zheng et al. (2012)
Fibroblastos 0-20 23;_’2‘ Walsh et al. (2014)
Células Cancerigenas 025-3 % Polacheck et al. (2014)

2.4 Medicamentos que se usan para el Trasplante de Organos: Sirolimus

El Sirolimus es una clase relativamente nueva de potentes agentes inmunosupresores que
alteran la proliferacion de células T al inhibir el objetivo de la rapamicina de los mamiferos
(mTOR). Sirolimus altera la proliferacion de linfocitos inducidos por citoquinas. La vida
media prolongada de Sirolimus significa que la dosificacion una vez al dia es suficiente. Se
metaboliza a través del sistema del citocromo P-450; por lo tanto, existe la posibilidad de
multiples interacciones farmacologicas. Los efectos adversos del Sirolimus incluyen
hiperlipidemia, anemia, trombocitopenia, diarrea y neumonitis intersticial, Clarkson et al.
(2011, p. 831).

Tabla 2. Valores de la densidad de la sangre humana, su viscosidad dindmica y los coeficientes
de difusion del Sirolimus y la sangre humana.

Variable Descripcion Valor Autores

Phivod Densidad de la Sangre 1060 k_93 Fries et al. (2015)
m
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Ublood Viscosidad Dinamica de la Sangre 3.5x1073 Pa-s Fries et al. (2015)
Dsirolivmus Coeficiente de Difusion del 25210~ mm? Hyndman et al.
Sirolimus DX
(2020)
Dyivod Coeficiente de Difusion de la 3 mm? Zuhriyah et al.
sangre 1x10
(2020)

Todas estas variables son necesarias para desarollar las simulaciones del comportamiento
fluidico y la mezcla entre el Sirolimus y la sangre. La densidad de la sangre y su viscosidad
dindmica se utilizardn para las ecuaciones de mecanica de fluidos, debido a que se supondra
en primera instancia que los chips estan llenos de sangre. Luego, los valores de los coeficientes

de difusion del Sirolimus y sangre son necesarios para simular la mezcla de los mismos.

2.5 Conceptos y Ecuaciones necesarias para el Modelado Computacional

A continuacion, se describirdn las ecuaciones que se utilizaran para modelar las simulaciones

computacionales que se desarrollaran.

2.5.1 Mecanica de Fluidos

Los conceptos, principios y ecuaciones que gobiernan y orquestan las simulaciones que se
realizan, se sostienen en la mecanica de fluidos. Asi, el modulo de COMSOL de Flujo
Laminar, trabaja y desarrolla sus célculos en las ecuaciones de este campo de la ciencia; por
ende, es necesario desarrollar y delimitar los conceptos que utiliza el software para modelar

los dispositivos microfluidicos.

2.5.1.1 Volumen de Control
Un cuerpo de fluido que estd en movimiento puede ser definido como un volumen de control,

definicion de Euler, o por una masa de control, definicion Lagrangiana, Cengel y Cimbala
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(2017, p. 138 ). El método de andlisis en este trabajo usa la definicion del volumen de control
(VC), el cual es determinado por un espacio tridimensional fijo en coordenadas espaciales de
referencia, por donde atraviesa un fluido. Este volumen tiene dos componentes geométricos,
el volumen (VC) y la superficie (SC) que lo envuelve. Ese volumen es contenido por la
geometria del dispositivo donde se simula el comportamiento del fluido, también, se puede

trabajar en superficies, geometrias de solo dos dimensiones.

2.5.1.2 Conservacion de la Masa
La ley de conservacion de masa, definida en un VC, Cengel y Cimbala (2017, p. 445), se

expresa mediante la siguiente ecuacion.

0 . (10)
ozf —pdt+f V. RdA
ve at SC

Donde la integral sobre VC representa el cambio de masa dentro del volumen de control
debido a cambios temporales de la densidad del fluido, y la integral sobre SC representa el

cambio de masa debido al flujo que entra o sale de la superficie de volumen de control. p es

la densidad, V es la velocidad absoluta, n es el vector normal a la superficie SC.

La Ecuacion de Continuidad se presenta a continuacion, su importancia en este trabajo radica
en que es la primera que sirve como pilar del modulo de COMSOL de Flujo Lamniar, también
es necesaria para poder definir la Ecuacion de Navier-Stokes, la cual se definird

posteriormente.

N
§+V.(pv)_0

(11)

La ecuacion (11) estipula que la masa dentro un sistema aislado permanece constante, a pesar

de que esta se transforme. Asimismo, la masa del sistema del sistema respecto al tiempo mas
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la suma de la masa que pasa a una velocidad a través de la seccion transversal del volumen

que contiene esta masa permanece constante. En este sentido, p representa la densidad del

. . = . ., @ o
fluido, t representa el tiempo y V la velocidad del fluido. a_i es el componente transitorio y

V. (pI7) el componente convectivo.

2.5.1.3 Ecuacion de Cauchy
A continuacién se presenta la Ecuacion de Cauchy, cuya importancia es su utilizacion para
poder definir la Ecuacion de Navier-Stokes.

6pl7 (12)

Donde en (12), p representa la densidad V representa la velocidad, g representa la gravedad y

apV . - N7
o;j es el tensor de esfuerzos. % representa el termino transitorio, V. p(VV) representa el

termino advectivo, pg representa el termino de la gravedad y V. 0;;j representa el componente
de presion ejercido por las paredes del contenedor.

2.5.1.4 Ecuacion de Navier-Stokes

Con el uso de la Ecuacion de Continuidad y la Ecuacion de Cauchy es posible aproximarse a
la solucion de cada punto del volumen de control cuando se analiza la mecanica de fluidos

correspondiente, lo que corresponde a la Ecuacion de Navier-Stokes, Cengel y Cimbala (2017,

p. 470).
Vo i , (13)
P = —VP + pg + pv?v

Esta ecuacion nace de la segunda ley de Newton y representa la suma de fuerzas que se aplican

sobre un fluido. Asi, tenemos que p representa la densidad, V la velocidad, P la presion, g la

. . S % . o
gravedad y u la viscosidad dinamica. p - fepresenta el termino transitorio, pero ademas es la
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masa por la derivada de la velocidad, lo que es aceleracion, cuyo producto es igual a fuerza.
Esto es equivalente a la suma de fuerzas de —VPla presion ejercida por el contenedor , mas el

componente de fuerza que ejerce la gravedad representado por pg, mas ,uVZV que repsenta el
termino viscoso del fluido.

2.5.1.5 Condiciones de Frontera

Condicion de No Deslizamiento

Una de las condiciones de frontera mas usadas es la condicion de no deslizamiento entre el
fluido en movimiento con una pared so6lida, esta condicion postula que la velocidad del fluido
infinitesimalmente cercano a la pared tiene la misma velocidad que la pared o, dicho de otro
modo, las particulas de fluido adyacentes a la pared se adhieren a la superficie de la pared. Es

decir:

Vfluido = Vpared (14)

Donde Vwido es la velocidad del fluido cercano a la pared. Aunque esta condicion es bastante
usada para simplificar el calculo computacional cuando se realiza un anélisis en mecénica de
fluidos usando la ecuacion de Navier-Stokes, es necesario analizar si esta condicidon es
correcta; por ejemplo, en el caso de que el material de la pared sea hidrofébico, se ha observado

que si existe un deslizamiento del fluido en la superficie.

2.5.2 Fenomeno de Transporte de Masa: Difusion y Conveccion

El segundo fendmeno que se observara en las simulaciones de los dispositivos es el mezclado
de farmacos con diferentes fluidos bioldgicos. Para entender cémo es que sucede este
fendmeno, son necesarios los conceptos de difusion y conveccion, los cuales seran tomados
de Bird et al. (2006).

2.5.2.1 Difusion

La ecuacion basica que define este mecanismo es la Primera Ley de de Fick, definida en (15).
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Ja= _BABV Ca (15)

Donde j,, es el flujo disfusivo, Dap es el coeficiente de difusion y representa difusividad de la
especie A en B, ¢, es la concentracion de la especie A, el signo (-) representa que la direccion
de la difusion es opuesta al gradiente de concentracion, que el soluto se mueve de una zona de

mayor concentracion a una de menor concentracion, Bird et al. (2006).

2.5.2.2 Conveccion

La ecuacion (15) explica el movimiento de los solutos debido solo al gradiente de
concentracion; sin embargo, si se le anade movimiento a los fluidos, es necesario utilizar la
siguiente ecuacion, denominada Ecuacion de Conveccion, la cual explica el aporte del

componente cinético en el flujo difusivo.

Ja= V.(ci) (16)
Donde j, representa el flujo difusivo, U representa la velocidad del fluido que contiene la
especie diluida y ¢ es la concentracion de la especie, Bird et al. (2006).

Para resumir lo antes expuesto, resulta relevante conocer los fundamentos y ecuaciones que
sostienen las simulaciones matematicas que se desarrollaran en los siguientes capitulos. Desde
el punto de vista de la mecénica de fluidos es sumamente importante resaltar la Ecuacion de
Continuidad, la Ecuacion de Cauchy y la Ecuacion de Navier-Stokes, el pilar fundamental de
este campo de estudio. En el caso del transporte de masas, entender la Primera Ley de Difusion
de Fick y la Ecuacion de Conveccion. Asimismo, en haras de entender las simplicaciones que
realiza COMSOL, conocer la condicion de no deslizamiento, para saber en qué casos es
oportuno que se use y en cuales, no.

2.6 Polidimetilsiloxano (PDMYS)

En la revision sistematica realizada por Lebedenko y Banerjee (2021) se afirma que los

principios de disefio microfluidico se pueden utilizar para crear redes vasculares funcionales
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con propiedades sintonizables adaptadas a 6rganos especificos y que los tipos de células
vasculares, la dinamica de flujo, el diametro del lumen y la arquitectura de ramificacion de
los vasos se pueden controlar con precision. Las técnicas fotolitograficas permiten
micropatrones 3D unicos que pueden imitar la ramificacién de la vasculatura del organo.
Normalmente, estos sistemas estan hechos de polidimetilsiloxano (PDMS), porque este es
permeable al oxigeno molecular, molécula que se produce debido a las reacciones dentro de
los dispositivos y que, en exceso, resulta dafiino para el desarrollo celular. No obstante, la
fotolitografia presenta limitaciones debido a los altos costos, los requisitos de alta temperatura
y el proceso de grabado en si que puede requerir solventes toxicos. Ademas, el PDMS presenta
una alta propension a la adsorcion y absorcion de moléculas pequefias como los farmacos.
Asimismo, es una sustancia que no se encuentra en el cuerpo humano y, por lo tanto, no imita
la composicion quimica de la matriz extracelular (ECM, por sus siglas en inglés), Zamprogno
et al. (2021). Por todo lo anterior expuesto y en vista de que las propiedades de adsorcion y
absorcion en los poros de sus paredes, retencion de moléculas como los farmacos, van en
contra de los objetivos principales de este trabajo, el cual busca sentar las bases para la
produccion de dispositivos que puedan utilizarse para el desarrollo de medicamentos en la
etapa pre-clinica. En todo caso, se puede utilizar PDMS para la construccion de los chips que
se desarrollaran en este manuscrito, como base, solo si luego este serd recubierto con proteinas

de la ECM, para poder fomentar el desarrollo celular.

2.7 Resina Veroclear

En vista de lo anterior expuesto sobre el PDMS, es necesario buscar un sustituto que cumpla
con el objetivo de servir como base para que fomente el desarrollo y diferenciacion celular

con la misma eficiencia que los materiales tradicionales que se usan en los laboratorios. El
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segundo requisito es que este material este disponible en la Pontificia Universidad Catdlica
del Pera (PUCP). Por lo anterior expuesto es que se elije la resina VeroClear™.

Al ser VeroClear un producto comercial, no se conoce con exactitud su composicion; no
obstante, se ha informado que contiene oligdémero de acrilato, acrilato de isobornilo, monémero
acrilico, un fotoiniciador y éster de acido acrilico. Cuando se limpian los dispositivos, previo
al cultivo, con isopropanol y alcohol metilado, estos ayudan a la proliferacion de células
musculoesqueleticas (C2C12) y a la diferenciacion de células neuronales (SH-SYSY); sin
embargo, no poseen biocompatibilidad con células hepaticas (HepG2). Esta resina también ha
sido probada para cultivar células endoteliales de la arteria pulmonar bovina (BPAECs, por sus
siglas en inglés) y las lineas de rifién canino Madin-Darby (MDCK, por sus siglas en inglés).
En dispositivos hechos de VeroClear que no han sido tratados con niguna solucién o
compuesto, las células se volvian inviables antes de 244, debido a que pierden su morfologia y
dejan de estar adheridas a la superficie. En contraste, cuando se trata la resina con solucion de
hidroxido de sodio/metasilicato de sodio, las células pulmonares y renales permanecen viables
incluso depués de 72h, con resultados similares a los que alcanzan las placas de poliestireno,
Currens et al. (2022). Asimismo, se sugiere desinfectar los dispositivos con etanol y luego
cubrir la resina con fibras de coldgeno en forma de andamios producidos con la técnica de
hilado electrostatico de fibras, Cenhrang et al. (2022). Finalmente, al ser esta resina utilizada
en manufactura aditiva es importante tomar en consideracion la direccion en la que se imprime
el dispositivo con respecto al cabezal, sea en paralelo, diagonal o perpendicular; debido a que
esto influye en la distribucion de las estructuras porosas del dispositivo, Keshan et al. (2021).

2.8 Micromezcladores

Seglin Liu et al. (2013), los micromezcladores son los componentes claves para el mezclado
de sustancias en los sistemas de microfluidos y sus potenciales aplicaciones incrementan cada

dia. Segun Jeon y Shin (2009), investigadores de diversas disciplinas como quimica, biologia,
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medicina, la industria alimentaria e ingenieria genética encuentran utiles los sistemas
microfluidicos por su gran variedad de caracteristicas beneficiosas como bajo costo, tiempo
de reaccion quimica rapida, portabilidad, bajo requerimiento energético y sus diversos
disefios. En principio, segun Liu et al. (2013), el mezclado de dos o mas sustancias depende
del fenomeno de conveccion y difusion. Normalmente, el mezclado por medio de dispositivos
de microfluidica, funciona a numero de Reynolds (Re) bajos, menores a 200; por ende, es
estrictamente dependiente del fendmeno de difusion molecular. Debido a esto, Lee y Lee
(2008), definen que el mezclado completo de dos fluidos en un canal microfluidico,
tipicamente, necesita bastante tiempo, varios minutos, y canales largos, varios centimetros.
Para solucionar este problema, segiin Hessel et al. (2005), diferentes estrategias fueron
desarrolladas, en busca de reducir el tiempo de mezclado y la longitud del canal; por ello, los
micromezcladores pueden clasificarse en dos grandes grupos: micromezcladores activos y
micromezcladores pasivos. Segiin Bhagat y Papautsky (2008), los micromezcladores activos
requieren energia externa, como variacion periddica de bombeo, inestabilidad electrocinética,
vibracion inducida acusticamente, fusion de gotas inducida por electrohumectacion, accion
magnetohidrodindmica, membrana de vibracion piezoeléctrica o microvalvulas con bombas
integradas, lo que genera, en palabras de Hossain y Kim (2015), que el proceso de fabricacion
como el de limpieza del dispositivo sean complejos.

Por otro lado, segiin Falk y Commenge (2010), los micromezcladores pasivos utilizan la
energia del fluido para crear estructuras multilaminares, las cuales se recombinan para
promover el mezclado por medio del fendémeno de difusion. En este sentido, segun Capretto
et al. (2011), los mezcladores pasivos son elegidos, por encima de los activos, en aplicaciones
quimicas y bioldgicas; debido a que los mecanismos de los mezcladores activos pueden dafar
los fluidos biologicos. También, segiin Giordano y Cheng (2001), es importante describir las

aplicaciones en las que los micromezcladores son usados en el campo de la biologia y la
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quimica transformando liquidos complejos, mezclas heterogéneas, en liquidos homogéneos,
que se pueden utilizar facilmente para una mayor preparacion de muestras,
concentracion/separacion de muestras, extraccion de biocomponentes activos y analisis
complejos. Estos, cobran especial importancia cuando los métodos de biologia molecular se
utilizan en el lugar donde se encuentra el paciente o los consultorios médicos. En este sentido,
en la investigacion de Jeong et al. (2010) se categorizan los micromezcladores dependiendo
de sus aplicaciones en quimica, biologia y deteccion y andlisis. Gracias a esto, los autores
concluyeron que en la mayoria de los micromezcladores se requiere un Re entre 0.1 y 100; asi
como, un tiempo de mezclado de entre 0.01 y 1 s, es valido aclarar que este numero
adimensional depende de las dimensiones del contenedor donde se encuentra el fluido; por
ende, en los micromezcladores encontramos valores de Re pequefios en relacion a los que
normalmente se desarrollan a escala humana, y que los rangos para delimitar comportamiento
laminar o turbulento se ven reducidos también.

El dispositivo mds resaltante, segun Jeong et al. (2010), en el que se usan los
micromezcladores en el campo quimico, bioldgico y biomédico, es el laboratorio en un chip,
o Lab-on-a-Chip (LOC, por sus siglas en inglés). Esto, debido a que LOC permite el
desempefio de diversas funcionalidades en un chip pequeiio incluyendo: mezclado,
reaccion/incubacion, separacion y analisis. Por ejemplo, en un dispositivo LOC para analisis
de sangre se busca que la sangre se mezcle de manera homogénea con anticoagulantes y

reactivos para detectar bacterias, virus o ADN.

2.9 Organ-on-a-Chip y Human-Body-on-a- Chip

Bhatia e Ingber (2014) definen que el Organ-on-a-Chip tiene como objetivo imitar la
arquitectura y funcionalidad celular organotipica clave, la matriz extracelular (ECM) 3D, los

factores bioquimicos y las sefiales biofisicas a una escala mas pequeiia, lo que sirve para el
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modelado de enfermedades y la deteccion de fairmacos. Como un tipo de dispositivo de
microfluidos, Organ-on-a-Chip se fabrica con el polimero orgénico a base de PDMS
utilizando la técnica de litografia blanda estandar; como tal, el chip tiene un tamafio compacto
y microcanales para modelar con precision las células y manipular varios pardmetros quimicos
y fluidicos, como el caudal, la presion, el oxigeno molecular y el pH, proporcionando
condiciones de cultivo controlables, Ma et al. (2021).

Los seres humanos estdn compuestos por organos y tejidos que poseen multiples funciones
fisiologicas y representan una especie de sistema complejo. En este sentido, para poder
obervar el metabolismo de un firmaco es necesario utilizar y unir varios organos en un chip.
A estos dispositivos microfluidicos se les denomina Body-on-a-chip o Human-on-a-chip.
Estos dispositivos pueden usarse para observar procesos farmacocinéticos continuos o
vinculados, como ADME de varias vias de administracion de fairmacos, y los datos obtenidos
pueden aplicarse para construir modelos matematicos para predecir la eficacia de los
farmacos, Kimura et al. (2018).

Debemos considerar que estos dispositivos Body-on-a-chip no son capaces de reproducir
todas las respuestas bioldgicas. Segun Shuler y Abaci (2015), la importancia del Body-on-a-
chip es descubrir respuestas desconocidas que solo se pueden observar en interacciones en
tiempo real entre 6rganos. En otras palabras, la tecnologia Body-on-a-chip debe usarse con
modelos farmaco-cinéticos para predecir mecanismos o fendmenos desconocidos, Kimura et

al. (2018).
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Capitulo 3: Metodologia

En esta seccion se describiran los modulos que se usaran del software COMSOL
Multiphysics version 5.6 para las simulaciones de los dispositivos microfluidicos, y las
ecuaciones que los sostienen. En este sentido, primero se explicard el principio de
funcionamiento de los modulos y las variables que se agregaron para las simulaciones. Luego
se mostraran las dimensiones de los microbioreactores, a los que también se denominaran
chips, para las simulaciones, basadas en la anatomo-fisiologia del 6rgano al que pertenecen

las células, para luego construir las geometrias de los microbioreactores.

3.1 Modulos de COMSOL

En esta seccion, se describe el funcionamiento de los moédulos de COMSOL que se usaran en
las simulaciones: Flujo Laminar y Transporte de Especies Diluidas. La version de COMSOL
que se utiliza es la 5.6 (Classkit License). El hardware que se utilizd fue el siguiente:
procesador Intel Core 17-8700 con frecuencia base de 3.2 GHz y 16 Gb de RAM a 2666 MHz,
los datos de la tarjeta grafica no son necesarios, puesto que COMSOL no la utiliza para

acelerar el trabajo computacional.

Flujo Laminar

El modulo de Flujo Laminar se sostiene en dos ecuaciones: Ecuacion de Continuidad y la
Ecuacion de Navier-Stokes. Los pardmetros que se afadieron en este modulo son la densidad
y la viscosidad dindmica de la sangre humana, y la velocidad inicial. La velocidad y la presion
estan relacionadas y son inversamente proporcionales; por ello, al estar relacionados, los
resultados de este modulo son los campos de velocidad y de presion. En este sentido, estos
campos se pueden observar en superficies, geometrias dos dimensionales, y en volumenes,
geometrias tridimensionales. Asimismo, se pueden realizar simulaciones estacionarias, en un

tiempo que tiende al infinito, y simulaciones tiempo dependientes. En estas ultimas se puede
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observar como el o los fluidos se desarrollan, por lo que resulta en una herramienta sumamente
util para entender el fendmeno en cuestion. Por defecto, el modulo define la condicion de no
deslizamiento en las paredes. Como la temperatura afecta el comportamiento de los liquidos,

es recomendable establecerla constante, en este trabajo se defini6 a 20 °C.

Transporte de Especies Diluidas

El modulo de Transporte de Especies Diluidas se sostiene de dos ecuaciones: La Primera Ley
de Fick y la Ecuacion de Conveccion. La primera depende del coeficiente de difusion de la
especie y de su concentracion y la segunda de la velocidad ejercida en la solucion y su
concentracion. Por ello es que los parametros que se afiadieron en las simulaciones son el
coeficiente de difusion de la sangre y de Sirolimus, la concentracion de estas dos especies y la
velocidad inicial en las entradas. En este sentido, como en las simulaciones planteadas existe
componente de velocidad, se definié que las mismas utilicen los resultados del modulo de Flujo
Laminar para obtener los resultados de la distribucion de la concentracion a lo largo de la
geometria. Este mdédulo puede ser utilizado para simulaciones en una, dos o tres dimensiones
espaciales.

3.2 Definicion de variables y ploteo de los microbioreactores

A continuacion, se presentan las diferentes variables que corresponden a las dimensiones de
cada una de las geometrias que se usaran para los modelos de chips para cada tipo celular.
Cabe destacar que cada uno de los disefios, se inspird en el ambito farmacéutico; por ende,
son similares a los dispositivos de HTS. También, se encuentran los parametros que los

mddulos de COMSOL necesitan para computar las soluciones.

3.2.1 Definicion de las condiciones iniciales.

Las condiciones iniciales basicas son condicion de no deslizamiento dentro de las paredes de

los dispositivos, presion fuera del dispositivo igual a 0 Pa. Los valores de presiones y
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velocidades iniciales en las entradas de los dispositivos seran definidos més adelante en este
manuscrito, puesto que estdn enteramente determinadas por el tipo de tejido que se desea

cultivar en los dispositivos.

3.2.2 Tejido renal en un Chip

A continuacion, se presentaran las dimensiones de las diferentes versiones del rifion en un
chip que se desarroll6. Los objetivos de este biorreactor son dos, el primero recrear el trabajo
realizado por Sateesh (2018), y luego el poder mezclar el Sirolimus con la sangre humana
dentro de las dimensiones del cuerpo del biorreactor desarrollado por Sateesh (2018). En este
sentido se realizaron cinco versiones, la primera, similar al disefio de Sateesh (2018); sin
embargo, las cuatro siguientes fueron iteraciones con el fin de mezclar los dos compuestos
antes mencionados. Asi, en esta seccion se presenta, primero, la tabla con las dimensiones del
microbioreactor y valores necesarios para las simulaciones de fluidica y transporte de especies
diluidas, seguidamente, el ploteo de las geometrias de cada disefio. Cabe resaltar que la
velocidad utilizada para cada version fue elegida con fines de reproduccion del trabajo del
investigador antes mencionado.

Version 1

Esta primera version fue inspirada en el trabajo de Sateesh (2018). En la tabla 3 podemos
observar los valores para las simulaciones del mdédulo de Flujo Laminar y de Transporte de
Especies Diluidas. Todos estos parametros fueron utilizados en las cinco versiones.

Version 2

Luego de revisar los resultados de la simulacion de la Version 1, se realizaron modificaciones
a la geometria del dispositivo. El pensamiento que guid este disefio se basé en que el colocar
obstaculos en el camino del flujo genera turbulencia, esta produce que se mezclen las
moléculas, también el reducir el camino de las lineas de flujo, genera que estas disminuyan y

si la disminucién es grande, se unan, entonces, el producto de esto es el mezclado de las
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moléculas. En ese sentido, se generaron estos recovecos con el fin de que en estos se produzca
el mezclado de las sustancias. También se buscod que se genere turbulencia en la tltima etapa
del rectangulo mayor y reducir las salidas hacia las alas, con el pensamiento a priori de que
esto produciria el mezclado de las sustancias.

Version 3

Luego de revisar los resultados de la simulacion de la Version 2, se realizaron modificaciones
a la geometria del dispositivo, las cuales son originales de este trabajo. En vista de los
resultados de la Version 2, se utilizd6 un concepto bastante conocido en el campo de los
micromezcladores. Este disefio que se afiadié es llamado modelo Serpentina, y el objetivo de
este no es solo la reduccion de las lineas de flujo iniciales de la Version 1, sino que también
se basa en que el mezclado de las sustancias se logra con una longitud mayor de
desplazamiento de las moléculas, basicamente las coordenadas de posicion de las alas no
fueron modificadas.

Version 4

Luego de revisar los resultados de la simulacion de la Version 3, se realizaron modificaciones
a la geometria del dispositivo, las cuales son propias de este trabajo. En esta version, se itero
el disefio de la version anterior, pero también se anadieron obstaculos al camino de las lineas
de flujo, entonces, en esta version se presentan dos conceptos, el mayor desplazamiento de las
moléculas gracias al disefio de serpentina y también la generacion de turbulencias debido a
los obstaculos en forma de cuartos de elipse, con el fin de mejorar el mezclado de las
sustancias. De nuevo, las coordenadas de posicion de las alas no fueron modificadas.
Version 5

Luego de revisar los resultados de la simulacion de la Version 4, se realizaron modificaciones
a la geometria del dispositivo. En esta tltima version, se utilizaron los conceptos y el disefio

de la Version 4, no obstante, se alargd el camino de serpentina y la cantidad de obstaculos,
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esto gracias a que finalmente se movieron las alas del microbioreactor hasta el tope del

rectangulo mayor.

Tabla 3. Parametros para simular el rifion en un chip, inspirado en el disefio de Sateesh et al.
(2018).

Variable Unidad Descripcion de la Variable
A 0.2 % Velocidad en la Entrada
Co 10 uM Concentracion de las Especies
Pblood 1060 % Densidad de la Sangre
Dyivod P mm? Coeficiente de Difusion de la Sangre

2

mm Coeficiente de Difusion de Sirolimus
2.5x107% —

DSiroliumus

Ublood 3.5x1073 Pa-s Viscosidad Dindmica de la Sangre

Figura 2. Las cinco versiones del tejido renal en un chip. Las unidades del eje X e Y son
10~*m.
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La primera version fue inspirada en la investigacion de Sateesh (2018). En las siguientes
versiones se hicieron modificaciones al canal principal con el objetivo de mejorar la mezcla de
sangre y Sirolimus. Debido a que las dimensiones de cada una de las versiones es relativamente
pequefia, no se logro realizar el mezclado de ambas soluciones, a pesar del valor de velocidad
relativamente elevado que gener6 valores de cizallamiento en el orden de los kPa, lo que es
contraproducente para el desarrollo celular, como se explico en secciones anteriores. Por ello,
es que se decidio disefiar otra version con dimensiones mayores. Asimismo, los lugares de
siembra celular, las alas de 100 xm, son sumamente pequeios como para contener los
esferoides de 500 wm que se desean.

Version Final

En base a la anatomia renal, se cred la siguiente geometria, tanto en 2D como en 3D debido a
una extrusion en el eje Z de 500 [um]. La velocidad inicial en los inlets es de 0.001 m/s. A
partir de ahora se define trampa como el lugar de siembra celular donde se colocaran los
esferoides de 500 pm.

Tabla 4. Dimensiones de cada una de las estructuras que se utilizaron para plotear la geometria
de la version final del chip para tejido renal.

Variable Unidad Descripcion de la Variable
cr 1.75 cm Radio de Circunferencia de Rifion
cp 0.5 cm Radio de Circunferenia Pequefia
li 0.5 cm Lado del Cuadrado de la Entrada
ar 0.5 cm Ancho del Rectangulo

Ir 1l cm Longitud del Rectangulo
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rt 1000 um Rectangulo de la Trampa

at 100 um Ancho de la Pared de la Trampa
Is 100 um Lado de las Salidas

az 500 um Altura en el eje z

Figura 3. Disefio de la version final del chip para tejido renal desde una vista del eje XY, la
atura en el eje Z es de 500 um.

3.2.3 Tejido hepatico en un Chip

La siguiente geometria se basé en la investigacion de Schepers et al. (2016). En este, existe la
unidad bésica del dispositivo, en donde se cultivarian las células, denominadas trampas y el
dispositivo en si, donde se encuentran todas las trampas de este. Cabe destacar que las

trampas, denominadas asi por los investigadores, o lobulillos hepaticos, estdn basados en la
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anatomo-fisiologia hepatica, justamente, y aunque resulte sorprendente, los lobulillos
hepaticos que son las estructuras funcionales del higado, y que estan conformados por
hepatocitos, presentan forma cuasi-hexagonal. En este sentido, lo que se busco realizar con
las herramientas de disefio de COMSOL fue la construccion de una estructura circular que se
asemeje a un hexagono. Luego, con esta unidad bésica creada, todas estas estructuras se
colocan en un rectangulo al cual se denomind micrbioreactor para tejido hepatico o tejido
hepatico en un chip.

Lobulillo hepatico

A continuacion, en la siguiente tabla, se ensefian los pardmetros de las dimensiones de una
trampa del dispositivo.

Tabla 5. Parametros de la geometria de las trampas del higado en un chip.

Variable Unidad Descripcion de la Variable
ts 500 um Longitud del lado inferior y superior de la Trampa
hts 100 um Espesor del lado de la Trampa
tsm 400 um Longitud del lado de la Trampa de en medio
rs 250 um Radio de la Circunferencia de la Trampa
ari 25 um Ancho de los Rectangulos inclinados
Iri 100 um Longitud de los Rectangulos inclinados

En la siguiente figura se observa la geometria de la trampa o lobulillo hepatico del higado en

un chip.
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Figura 4. Ploteo del lobulillo hepatico. (a) la geometria de las figuras geométricas basicas que
conforman el lobulillo hepatico. (b) geometria de las figuras geométricas basicas que
conforman el lobulillo hepatico luego de ser diferenciadas.

Tejido hepatico en un a chip

A continuacion, en la siguiente tabla, se ensefian los parametros de las dimensiones del

dispositivo.

Tabla 6. Parametros de la geometria del higado en un chip.

Variable

xnum

y num

hbr

wbr

dv

Unidad

28

1.0 cm

4.5 cm

750 um

Descripcion de la Variable

Numero de trampas en X tanto para columnas pares como impares, en

total existen 56 trampas en el eje X.

Numero de trampas en el eje Y tanto para las columnas pares como
impares, en total existen 6 trampas por columna. Con un total de 12 en el

eje Y.
Ancho del Rectangulo
Largo del Rectangulo

Distancia vertical y horizontal entre las trampas de las columnas pares e

impares
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di 1500 um Distancia vertical y horizontal entre las trampas impares o entre pares

lado 1 cm Lado del Cuadrado de la entrada y la salida

Figura 5. Ploteo de la geometria del higado en un chip, la altura en el eje Z es de 500 um. La
cantidad total de lobulillos hepaticos es de 672.

3.2.4 Tejido cardiaco en un Chip
La geometria de este dispositivo esta basada en la investigacion de Ghiaseddin et al. (2017).

Los valores de los parametros de la geometria del dispositivo se encuentran en la siguiente

tabla.

Tabla 7. Parametros de la geometria para cultivo de cardiomiocitos en un chip.

Variable Unidad Descripcion de la Variable
rel 1 cm Radio externo del primer circulo
ril 0.8 cm Radio interno del primer circulo
re2 0.5 cm Radio externo del segundo circulo
ri2 0.4 cm Radio interno del segundo circulo




re3

rei3

re4

ri4

wp

rep

he

0.25 cm

0.2 cm

0.125 cm

0.105 cm

0.02 cm

0.5 cm

0.06 cm

1.7 cm

0.09 cm

Radio externo del tercer circulo

Radio interno del tercer circulo

Radio externo del cuarto circulo

Radio interno del cuarto circulo

Ancho del rectangulo pequefio

Largo del rectangulo pequefio

Radio de las esferas pequenas

Ancho del rectangulo colector

Alto del rectangulo colector
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Figura 6. Geometria para tejido miocardico en un chip. Las unidades del eje X e Y estan en,
la altura en el eje Z es de 500 um.
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A diferencia del disefio de Ghiaseddin et al. (2017), en este modelo todas las circunferencias
donde se cultivaran cardiomiocitos estan a un mismo nivel, esto se decidié basado en los
valores de presion obtenidos en las simulaciones, mientras mas alejados de la entrada estan

las circunferencias, mas pequefios son los valores de presion.

3.2.5 Human-Body-on-a-Chip

Este disefio es la union de los tres disefios anteriores, mas el afiadido de un micromezclador,
con modificaciones realizadas en aras de construirlos con una impresora 3D Stratasys
Objet500 Connex3, Stratasys (2022, 7 de noviembre), debido a que posee la mayor resolucion
en la PUCP, esta se encuentra especificamente en la Sala VEO PUCP. Segun sus
especificaciones técnicas, presenta una precision de 20-85 um para elementos inferiores a 50
mm; hasta 200 um para tamafo de modelo completo, solo para materiales rigidos. Por ende,
pensando en la reduccion de costos, debido al material a utilizar y tiempo de produccion,
ademas que este es un primer prototipo, se decidié que ninguna de las estructuras en los chips
mediria menos de 200 um, sea una pared o el espacio entre paredes. Ademas, se estandarizé
la base rectangular de cada uno de los chips con una longitud en el eje X de 3.6 cm y en el eje
Y de 3 c¢m, con la idea de poder posicionar los chips uno encima de otro y asi reducir el area
que ocuparian en las incubadores de los laboratorios. El grosor de cada chip es de 1.5 mm, 1
mm de la base rectangular y 500 um de la altura de los canales de cada chip, esto se decidio
asi porque es el diametro de los esferoides que se introducirdn en estos. En este sentido,
cuando todo esté unido, tendria un volumen de 3.6x3xZ cm, donde Z representa la altura del
dispositivo. Este valor de Z variara dependiendo de la configuracién de las mangueras que
interconecten los 6rganos. A continuacion, se mostrard la metodologia de disefio y el disefio
de cada chip. La resina que se utilizara sera la VeroClear™ | VeroClear (2022, 7 de

noviembre), debido a que es un material transparente que simula el PMMA
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(polimetilmetacrilato). Al igual que el PMMA, VeroClear se utiliza como una alternativa al
cristal y es adecuado para el modelado de conceptos y la verificacion del disefio de piezas
transparentes, propiedad que comparte con el PDMS. Presenta una fuerza de tension de 50-
65 MPa y una resistencia a la flexion de 75-110 MPa. El soporte que se utilizara sera el que
tiene como codigo SUP706, SUP706 (2022, 7 de noviembre), porque el proceso de
eliminacion de soporte permite limpiar las cavidades internas y las caracteristicas delicadas
que el chorro de agua, que usualmente se utiliza para esta tarea, podria perder o dafiar, puesto
que existen secciones en el orden de los micrometros. En la siguiente figura, se muestra el

diagrama de flujo que se desarrolla en esta seccion.

(
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Figura 7. Diagrama de flujo de la metodologia de disefio del Human-Body-on-a-Chip.

Como se observa en la Figura 7, lo primero que se considerd para el disefio de los chips fue
la resolucion de la impresora, en este caso 200 um, y la aplicacion in vitro, que, en este caso,
se utilizarian esferoides con diametros de 500 um, valor que se utilizo para la altura de los
canales internos de los chips. Luego, se disefia el mezclador, partiendo con los lineamientos
base de 3.6 x 3 cm. Seguidamente se modifican cada uno de los chips para que entren
simétricamente en la base, no obstante, existen dos modificaciones no triviales: chips con y

sin esferoides, con la finalidad de observar las lineas de flujo en cada uno de los espacios
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donde se encuentran estas. Es importante comentar que los esferoides es uno de los constructos
celulares mas utilizados en los modelos in-vitro; por ello es que en este trabajo se representan
con esferas en los lugares de siembra celular de los chips, con la finalidad de observar como
es que se comportan los vectores de velocidad y si estos tienden a formar vortices; debido a
que los vortices pueden dafiar las células de la superficie del esferoide, el segundo fenomeno
importante que se desea observar es si debido a la presencia de los esferoides, los valores de
presion en las zonas de cultivo celular aumentan. Después, se interconectan los chips en dos
configuraciones, la primera, hacerlo en un mismo valor del eje Z, paralelamente, interconectar
en diferentes niveles de valor de Z, con el fin de observar si el efecto de la gravedad presenta
un impacto significativo en el campo de velocidades y presiones, esto tanto para los chips con
esferoides como para los que no los poseen. Finalmente, se comparan los resultados de las

cuatro variantes para observar cambios en los valores de presion y velocidad.

Figura 8. Ploteo de los chips que componen el Human Body on a Chip y que se utilizaron
para construirlos con manufactura aditiva. Todos los chips se encuentran sin esferas en las
trampas, las cuales simulan los esferoides. (a) mezclador, (b) chip para tejido cardiaco, (c)
chip para tejido hepatico, (d) chip para tejido renal. Las unidades del eje X e Y estan en metros,
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la altura en el eje Z es de 1500 um, 1000 um de la base y 500 um de la altura de los canales.
La base rectangular mide 3.6x3 cm.

3.2.5.1 Interconexion de los chips
Siguiendo con el diagrama de flujo, a continuacion, se muestran las dos configuraciones en
las que se unen los chips, tanto para aquellos que no presentan esferoides, como para los que

si los poseen.

Sin esferoides
A continuacion, se presentan las dos configuraciones en las que se interconectan los chips sin

esferoides.

Figura 9. Las dos formas de conexion de los chips que componen el Human Body on a Chip
sin esferoides. (a) conexidn de los chips en un mismo valor del eje Z, 500 um. (b) conexiéon
de los chips en diferentes valores del eje Z. Como se puede observar en la superficie de ambas
imagenes, estas son totalmente lisas, evidenciando la inexistencia de los esferoides. Las
unidades del eje X e Y estdn en metros en ambas imagenes.

Con esferoides
A continuacidn, se presentan las dos configuraciones en las que se interconectan los chips con

esferoides.
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Figura 10. Las dos formas de conexion de los chips que componen el Human Body on a Chip
con esferoides. (a) conexion de los chips en un mismo valor del eje Z, 500 um. (b) conexion
de los chips en diferentes valores del eje Z, la separacion es de 4.5 mm. Como se observa en
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ambas imagenes, estas presentan pequefios circulos en los lugares de las trampas, estos desde
una vista sobre el plano XY. Los circulos son los esferoides en un plano dos dimensional. Las
unidades del eje X e Y estan en metros en ambas imagenes.
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Capitulo 4: Resultados

En esta seccion se presentan, primero, los resultados de los campos de velocidades y presiones
de los diferentes modelos de microbioreactores para cultivar tejido renal, hepatico, cardiaco
y el human-body-on-a-chip. Luego, se presentaran los resultados del mezclado entre el
Sirolimus y la sangre. Todos los parametros necesarios para obtener estos resultados fueron
detallados en la seccion de metodologia. Seguidamente, un analisis de los vortices en los
lugares de siembra celular. Finalmente, se detalla el procedimiento para la impresion de los

chips y se muestran fotografias microscopicas de los canales.

4.1 Caracterizacion del flujo ideal: campo de velocidades y presiones

En esta seccion se presentaran los resultados obtenidos del campo de velocidades y presiones

de las diferentes geometrias que se describieron anteriormente, en la seccion de metodologia.

4.1.1 Tejido renal en un Chip

Este fue el primer tipo de microbioreactor que se disefid, enfocado en tejido renal, con el fin
de mezclar el Sirolimus con la sangre. Por ende, en cada una de las 5 versiones se observa
como interactian estas dos soluciones. El Sirolimus ingresa por la entrada izquierda y la
sangre por la derecha. En este sentido, para obtener un mezclado al 100% entre ambas
soluciones, se buscd que estas realicen esta tarea en el cuerpo del microbioreactor, el
rectangulo mayor, para que, al distribuirse hacia las alas, donde se encontraran las células,
estas puedan recibir en concentraciones iguales ambas sustancias. A continuacion, se
presentaran los resultados del campo de velocidades y presiones de las diferentes versiones
de los microbioreactores para cultivar tejido renal en un chip. Efectivamente, el valor de
velocidad que se tomd para simular los valores de la investigacion de Sateesh (2018) genera

valores de presion demasiado grandes con respecto a los valores de cizallamiento limites de
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células madre, ademas, a pesar de que se realizaron cinco versiones, en ninguna de estas se
logra mezclar la sangre con el Sirolimus por completo. Entonces, en base a estos resultados,
se decidio dos acciones, la primera es que el mezclado de las sustancias se debe realizar en
una seccion diferente y fuera del microbioreactor. La segunda accidn, es que, si se desea
construir este microbioreactor, las dimensiones de este, tanto para construirlo como para
colocar las células renales dentro de ¢l deben ser mayores, debido a que las dimensiones
actuales imposibilitarian su produccion. Por ende, en base a estas dos afirmaciones, se
realizard un disefio diferente que no estara basado en el trabajo de Sateesh (2018), sino que
estara basado en la anatomo-fisiologia renal. Asimismo, se deben alcanzar los valores de
velocidad y presion que se estipula en la literatura recolectada.

Resultados de la version 1 a la 5 del campo de velocidades y presiones

A continuacion, se presentaran los resultados del campo de velocidades y presiones de las

cinco versiones del riiién en un chip, para 1 segundo de simulacion.

Figura 11. Campo de velocidades de las cinco versiones iniciales del chip para tejido renal.
La unidad de la barra de color estd en m/s. (a) Campo de velocidades del rifion en un chip
version 1. (b) Campo de velocidades del rifion en un chip version 2. (¢) Campo de velocidades
del rifidn en un chip version 3. (d) Campo de velocidades del rifion en un chip version 4. (e)
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Campo de velocidades del rindn en un chip version 5. Los fluidos ingresan por las dos entradas
inferiores de las imagenes y salen por las cuatro vias superiores.

En la Figura 11, en (a) observamos el campo de velocidades del rifion en un chip Version 1, la
velocidad no aumenta demasiado, con respecto a la velocidad inicial, esto principalmente
porque no se encuentra con una reduccion en las lineas de flujo. Los valores de velocidad
maximo son de 0.25 m/s y en las alas, lugar de cultivo celular, de 0.15 m/s. (b) Campo de
velocidades del rifion en un chip Version 2, efectivamente la reduccion del camino de las lineas
de flujo generd un aumento en los valores de velocidad, esto se ve reflejado en las zonas rojas
de la figura; no obstante los obstaculos creados con la intencién de que se mezclaran las
sustancias presentan valores de velocidad bajos, lo que refleja que la idea inicial no tuvo éxito,
los fluidos no fluyeron por ahi; por ende, no se gener6 mezclado. La idea a priori resulto
erronea, los valores de velocidad maximos son 0.6 m/s y los valores en las alas son de 0.1 m/s.
(c) Campo de velocidades del rifion en un chip Version 3, si bien los valores de velocidad no
aumentaron con relacion a la Version 2, los resultados de mezclado no presentaron una mejoria
considerable; por ende, se necesitaron mayores cambios. Los valores de velocidad maxima se
originan en la seccion de serpentina con valores de 0.6 m/s, en las salidas de las alas la velocidad
es de 0.1 m/s. (d) Campo de velocidades del rifion en un chip Version 4, al agregar los
obstaculos al camino de serpentina, se redujo el tamafio de las lineas de flujo, lo que en base a
la ecuacion de Bernoulli y del Caudal, esta reduccion en el area por donde pasa el fluido genera
un aumento de velocidad. Los valores méaximos de velocidad son de 0.9 m/s y se originan en
el canal de serpentina. Los valores minimos se producen en la salida de las alas y son de 0.1
m/s. (¢) Campo de velocidades del rifion en un chip Version 5. Curiosamente, aunque se
aumentd considerablemente la longitud del canal de serpentina asi como la cantidad de
obstaculos, los valores de velocidad maximo son de 0.9 m/s, iguales a los de la version anterior,
no es de extrafar que estos se desarrollen en el canal de serpentina. Los valores minimos de

velocidad son de 0.1 m/s y se dan en las salidas de las alas del biorreactor.
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Figura 12. Campo de presiones de las cinco versiones iniciales del chip para tejido renal. La
unidad de la barra de color es kPa. (a) Campo de presiones del rifion en un chip Version 1. (b)
Campo de presiones del rifion en un chip Version 2. (¢) Campo de presiones del rifion en un
chip Version 3. (d) Campo de presiones del rifion en un chip Version 4. (e) Campo de presiones
del rifion en un chip Version 5. Los fluidos ingresan por las dos entradas inferiores de las
imagenes y salen por las cuatro vias superiores.

En la Figura 12, en (a) observamos el campo de presiones del rifion en un chip Version 1, los
mayores valores de presion en el biorreactor son de 1.06 kPa, lo que es demasiado para el
cultivo renal. No obstante, estos valores solo se encuentran en las entradas de los fluidos, y se
ven reducidos enormemente en las salidas de las alas, no obstante, todavia se pueden considerar
dafiinos para el cultivo renal, afirmacion basada en los datos recolectados de la literatura.
Resulta evidente que la eleccion del valor de velocidad inicial generd este efecto negativo en
los resultados. (b) Campo de presiones del rifion en un chip Version 2, efectivamente el
aumento en los valores de velocidad de la figura anterior también influy6 en el aumento de los
valores de presiones del microbioreactor. Los valores de presion maximos se originan en las
entradas con valores de 3.34 kPa y en las salidas de las alas de 0.04 kPa. (c) Campo de presiones
del rifidon en un chip Version 3, en este caso. Los valores de presiéon maxima son de 5.00 kPa y
se originan en las entradas, los valores minimos son de 0.07 kPa y se originan en las salidas.
(d) Campo de presiones del rifiéon en un chip Version 4, como era de esperarse, basado en la
Ecuacion de Continuidad, el valor de presion aumenté debido a que el ancho del paso por donde

fluyen los fluidos disminuye. Los valores de presion méximos se originan en las entradas y son
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de 7.92 kPa de magnitud, en la salida de las alas encontramos valores de 0.1 kPa. (e) Campo
de presiones del rifidén en un chip Version 5, aunque los valores de velocidad no aumentaron
de la Version 4 a esta, los valores de presion si lo hicieron. Podemos observar valores de presion
de 12.60 kPa en las entradas del biorreactor y valores minimos de 0.2 kPa en la salida de las
alas del microbioreactor, estos valores son muy elevados para el cultivo celular.

Version Final

Figura 13. Campo de velocidades del rifion en un chip en 2D y en 3D. Las unidades de la
barra de colores estan en /0~?m/s. La velocidad en la entrada es 10x10~* m/s. (a) el campo
de velocidades del rifion en un chip en 2D, el fluido ingresa por la parte superior de la figura
y sale por la salida de las trampas. Observamos valores maximos de 50x10™* m/s en las
salidas, debido a la reduccion del area. (b) Campo de presiones del rifién en un chip en 3D,
existen valores de 2.178 Pa en las salidas del biorreactor.

Figura 14. Campo de velocidades, (a), y presion, (b), de la version final del rifion en un chip
en 3D. (a) El campo de velocidades del rifion en un chip en 3D. La velocidad en la entrada es
10x10~* m/s. El fluido ingresa por la parte superior de la figura y sale por la salida de las
trampas. Observamos valores maximos de 60x10~* m/s en las salidas. (b) Campo de presiones
del rifion en un chip en 3D, existen valores de 6.3 Pa en las salidas del biorreactor. La barra
de color en (a) estd en 1073 m/s, en el caso de (b) en Pa.
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4.1.2 Tejido hepatico en un Chip

A continuacion, se presentaran los resultados del campo de velocidades y presiones del

microbioreactor para cultivar tejido hepatico en un chip.

Figura 15. Campo de velocidades, (a), y presiones, (b), del higado en un chip en 2D. La barra
de color en (a) estd en 1073 m/s, en el caso de (b) en Pa. En ambas imagenes, el fluido ingresa
por la parte izquierda de esta y sale por la derecha.

En la Figura 15, en (a) observamos el campo de velocidades del higado en un chip en 2D.
Podemos observar que existe una diferencia notable entre los valores de velocidad de la parte
superior y la inferior del microbioreactor, esto se debe a que el area de la seccion superior es
ligeramente menor al de la inferior. Observamos valores maximos de 7x1072 m/s en la parte
superior y de 4x1073 m/s en la parte inferior del microbioreactor; ademas, la velocidad en los
exteriores de los primeros lobulillos hepaticos que entran en contacto con el fluido, son
mayores a los de los lobulillos hepaticos cercano a la salida. Asimismo, la velocidad disminuye
considerablemente dentro de los lobulillos hepaticos. (b) Campo de presiones del higado en un
chip en 2D, podemos observar una disminucion en los valores de presion en el microbioreactor
conforme el fluido avanza de la entrada hacia la salida. Si bien la velocidad dentro de los
lobulillos hepaticos es considerablemente menor que en los extremos del microbioreactor, en
el caso del campo de presiones, esta magnitud disminuye en una tendencia cuasi-lineal
conforme el fluido avanza. Asi, podemos observar que existen valores de /5.6 Pa en los
primeros lobulillos hepaticos y que este valor se reduce hasta /.25 Pa en los lobulillos de la

salida.
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Figura 16. Campo de velocidades y presiones del higado en un chip en 3D. La barra de color
en (a) estd en x1073 m/s, en el caso de (b) en Pa. En ambas imagenes, el fluido ingresa por la
parte izquierda y sale por la derecha. Ambas figuras se muestran desde una vista del plano
XY.

En la Figura 16, en (a) observamos el campo de velocidades del higado en un chip en 3D.
Podemos observar que existe una diferencia notable entre los valores de velocidad de la parte
superior y la inferior del microbioreactor, esto se debe a que el area de la seccion superior es
ligeramente menor al de la inferior. Observamos valores maximos de 5x1073 m/s en la parte
superior y de 3x107 m/s en la parte inferior del microbioreactor; ademas, la velocidad en los
exteriores de los primeros lobulillos hepaticos que entran en contacto con el fluido, son
mayores a los de los lobulillos hepaticos de las salidas. Asimismo, la velocidad disminuye
considerablemente dentro de los lobulillos hepaticos. (b) Campo de presiones del higado en un
chip en 3D, podemos observar una disminucion en los valores de presion en el biorreactor
conforme el fluido avance de la entrada hacia la salida. Si bien la velocidad dentro de los
lobulillos hepéticos es considerablemente menor que en los extremos del microbioreactor, en
el caso del campo de presiones, esta magnitud disminuye en una tendencia cuasi-lineal
conforme el fluido avanza. Asi, podemos observar que existen valores de 37.7 Pa en los
primeros lobulillos hepaticos y que este valor se reduce hasta 3.37 Pa en los lobulillos de la

salida.
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4.1.3 Tejido cardiaco en un Chip

A continuacion, se presentaran los resultados del campo de velocidades y presiones para el

microbioreactor para tejido miocéardico en un chip.

Figura 17. Campo de velocidades y presiones del microbioreactor para tejido miocardico en
un chip en 2D. La barra de color en (a) estda en 10~* m/s, en el caso de (b) en Pa. En ambas
imagenes, el fluido ingresa por la parte superior y sale por la inferior. El valor de velocidad
inicial es de 10x107* m/s.

En la Figura 17, en (a) observamos el campo de velocidades del microbioreactor para tejido
miocardico en un chip en 2D. Los valores de velocidad mayores se originan tanto en la entrada
como en la salida del microbioreactor, y estos son de 14x10™* m/s. Asimismo, y esto resulta
importante, los valores de velocidad en las circunferencias, donde se cultivaran las células, son
menores a 2 x107* m/s, disminucion 1til para el cultivo celular, puesto que las células cardiacas
no pueden estar expuestas a valores de flujos elevados. (b) Campo de presiones del
microbioreactor para tejido miocardico en un chip. Los valores de presion maximos se originan
en la entrada con valores de 4.23 Pa. En las circunferencias que es donde se cultivaran los

cardiomiocitos, estos valores son de 1.02 Pa.
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Figura 18. Campo de velocidades y presiones del microbioreactor para tejido miocardico en
un chip en 3D. La barra de color en (a) esta en 10 m/s, en el caso de (b) en Pa. En ambas
imagenes, el fluido ingresa por la parte superior y sale por la inferior. El valor de velocidad
inicial es de 10x107* m/s.

En la Figura 18, en (a) observamos el campo de velocidades del microbioreactor para tejido
miocardico en un chip en 3D. Los valores de velocidad mayores se originan tanto en la entrada
como en la salida del microbioreactor, y estos son de 18x10™* m/s. Asimismo, y esto resulta
importante, los valores de velocidad en las circunferencias son menores a 2 x10™* m/s,
disminucion util para el cultivo celular, puesto que las células cardiacas no pueden estar
expuestas a valores de flujos elevados. (b) Campo de presiones del microbioreactor para tejido
miocardico en un chip. Los valores de presion maximos se originan en la entrada con valores
de 9.25 Pa. En las circunferencias que es donde se cultivaran los cardiomiocitos, estos valores
son mayores a 2.96 Pa. En este sentido, existen diferencias entre los valores de presion entre
la geometria 2D y 3D. Para el caso de la geometria 3D que es la que finalmente se construira,
el valor de presion en las zonas de cultivo celular, las circunferencias, supera el valor
establecido de 2.6 Pa.

4.1.4 Human-Body-on-a-Chip

En este apartado se presentan los resultados de los campos de velocidades y presiones de las
diferentes configuraciones que se ensefaron en el apartado de metodologia. Para comenzar,
primero se analizd por separado el comportamiento fluidico de cada uno de los chips que

componen el dispositivo. Como se menciono en el capitulo anterior, ninguna de las secciones
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en los chips debian medir menos de 200 um; por ello, se hicieron las modificaciones
pertinentes tanto para el chip de tejido hepatico, como renal, el chip para tejido cardiaco es el

mismo.

Figura 19. Campo de velocidades de los cuatro chips que componen el Human-Body-on-a-
Chip sin interconexion entre ellos en 3D. En (a) la barra de color presenta unidades de 107>
m/s, en los tres chips restantes, 10~* m/s.

En la Figura 19, en (a) observamos el campo de velocidades del mezclador, este es el unico
cuyo valor de velocidad inicial fue de 0.0001 m/s en las entradas, las cuales son dos y se
encuentran ubicadas en la estructura con forma de T en la parte superior derecha de la imagen,
este valor inicial se tomo en vista de los valores de presion que se generaban en el dispositivo.
Observamos picos de 18x107> m/s, en casi todo el recorrido de la solucion en el dispositivo.
Por otro lado, en los otros tres chips se utilizo un valor de velocidad inicial de 0.001 m/s. (b)
En el chip para tejido cardiaco observamos valores de velocidad en los lugares de siembra

celular entre 2 y 4 x10~* m/s.
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Figura 20. Campo de presiones de los cuatro chips que componen el Human-Body-on-a-Chip
sin interconexion entre ellos en 3D. La barra de color en todos los chips posee unidades de
Pa.

En la Figura 20, en (a) observamos valores de presion méaximos de 11.05 Pa en el comienzo
del tramo serpenteante del mezclador; sin embargo, estos valores van disminuyendo conforme
el liquido avanza en forma de gradiente, hasta llegar a valores de 0.14 Pa. (b) Observamos
valores de presion menores a 3.17 Pa en la zona de siembra celular. (c) Observamos una
gradiente de presion que va desde 1.8 Pa en la entrada y disminuye conforme el liquido avanza
hasta llegar a valores menores a 0.35 Pa. De los tres chips, este es el que presenta menores
valores de presion, y, por ende, de cizallamiento, lo cual resulta 6ptimo para el desarrollo
celular. (d) Similarmente a lo observado en el chip de higado, en el de riiidén, observamos una
gradiente de presion conforme el liquido avanza, con valores que van desde 2.28 Pa, como
valores mas altos, al inicio de las cadenas de trampas, hasta valores de 1.27 Pa al final de estas.
4.1.4.1 Interconexion de los chips

A continuacidn, se ensefian los resultados de los valores de los campos de velocidad y presion de la

conexion de los cuatro chips, para la configuracion a un mismo nivel en el eje Z y para los que se
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encuentran uno encima del otro, con respecto al eje Z, primero para los chips que no presentan

esferoides y luego para los que si los poseen.

Sin esferoides
En esta seccion, observamos los campos de velocidades y presiones para las dos
configuraciones. Para ambos casos la velocidad inicial en las entradas del mezclador es de

0.001 m/s.

Figura 21. Campo de velocidades de los cuatro chips que componen el Human-Body-on-a-
Chip interconectados entre ellos en 3D sin esferoides. La barra de color en ambas iméagenes
estd en 10—4 m/s.

En la Figura 21, en (a) observamos que a diferencia de lo que observamos en la simulacion en
la que se encuentra solo el mezclador, Figura 19, aqui, la velocidad disminuye su valor en
forma de gradiente. En las 4 primeras curvas del serpenteado, observamos una velocidad
promedio de 8 x10™* m/s, valor que va disminuyendo hasta 4 x107* m/s, a la salida del
mezclador. En general, podemos observar que los valores de velocidad dentro de los chips
oscilan entre 2 y 4 x107* m/s. Curiosamente, y aunque no es tan notorio, en las secciones que
unen los chips, la velocidad del flujo se incrementa, este fendmeno se puede observar en la
union entre el chip para tejido hepatico y el chip para tejido renal. (b) En esta segunda
configuracion encontramos diferencias interesantes y también similitudes. Observamos una
similitud con respecto a los valores maximos de velocidad, debido a que en ambas

configuraciones el valor es de 18 xx107* m/s, el cual se origina en las entradas. En el caso de
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los resultados del mezclador, observamos resultados similaridades con la simulacion del
mezclador en solitario, debido a que existe una velocidad sostenida a través de todo el recorrido
de entre 8 a 10 x107* m/s. También es notorio que la velocidad en las secciones de conexion
entre los chips aumenta, sobre todo luego de que se pasa de un nivel a otro, esto posiblemente
sea efecto de la gravedad. Finalmente, los valores de velocidad dentro de los chips, al igual que

(a), oscilan entre 2 y 4x107* m/s.

Figura 22. Campo de presiones de los cuatro chips que componen el Human Body on a Chip
interconectados entre ellos en 3D sin esferoides. La barra de color en ambas imagenes esta en
Pa.

En Figura 22, en (a) observamos valores maximos de 132.61 Pa al inicio del mezclador, no
obstante, este valor disminuye hasta 29.28 Pa en la salida del mezclador y el inicio del chip
para tejido cardiaco. Como en los casos de las simulaciones sin conexion entre chips, los
valores de presion disminuyen notablemente dentro de los chips, para aumentar a la salida de
estos, en las secciones de conexiones entre chips. (b) En esta configuracion, observamos un
valor maximo de 131.52 Pa. El desarrollo del flujo en el mezclador presenta una tendencia
similar al de la configuracion en (a), debido a que se desarrolla una gradiente que disminuye
conforme el flujo avanza. El valor de presion en la entrada del chip para tejido cardiaco
disminuye hasta 28.3 Pa.

Con esferoides

En esta seccién, observamos los campos de velocidades y presiones para las dos

configuraciones. Para ambos casos la velocidad inicial en las entradas del mezclador es de
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0.001 m/s. También, en este apartado se mostraran con detalle el desarrollo de los vectores de

velocidad en las zonas de siembra celular.

Figura 23. Campo de velocidades de los cuatro chips que componen el Human Body on a
Chip interconectados entre ellos en 3D con esferoides. La barra de color en ambas imagenes
estd en 107 m/s.

En la Figura 23, en (a) observamos, como en la configuracion sin esferoides, valores maximos
de 18x10~* m/s. No obstante, a diferencia de la configuracion sin esferoides, observamos un
comportamiento distinto en las 4 primeras curvas en el mezclador: en las primeras dos vemos
velocidades mayores a 14 x107™* m/s, y en los dos siguientes valores de 8 x107™* m/s. En el
interior de los chips observamos velocidades menores a 4 x10™* m/s, a diferencia de las
secciones que conectan los chips, donde observamos velocidades que oscilan entre 6 y 8 x10™*
m/s. (b) En esta figura, observamos un ligero incremento de la velocidad en el mezclador,
comparado con la configuracion sin esferoides, con velocidades que oscilan entre 8 y 14 x107*

m/s. En el interior de los chips observamos velocidades menores a 4 x107% m/s.
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Figura 24. Campo de presiones de los cuatro chips que componen el Human-Body-on-a-Chip
interconectados entre ellos en 3D con esferoides. La barra de color en ambas imagenes esta
en Pa.

En la Figura 24, en (a) observamos valores maximos de 136.2 Pa al inicio del mezclador; no
obstante, este valor disminuye hasta 29.31 Pa en la salida del mezclador y el inicio del chip
para tejido cardiaco. Como en los casos de las simulaciones sin conexion entre chips, los
valores de presion disminuyen notablemente dentro de los chips, para aumentar a la salida de
estos, en las secciones de conexiones entre chips. (b) En esta configuracion, observamos un
valor méximo de 131.65 Pa. El desarrollo del flujo en el mezclador presenta una tendencia
similar al de la configuracion en (a), debido a que se desarrolla un gradiente que disminuye
conforme el flujo avanza. El valor de presion en la entrada del chip para tejido cardiaco
disminuye hasta 28.33 Pa.

4.2 Caracterizacion del flujo ideal: campo de concentraciones de la interaccion entre

Sirolimus y sangre humana.

En este apartado se presentan los resultados del modulo de transporte de especies diluidas de
COMSOL, los campos de concentracion de la interaccion entre sangre humana y Sirolimus.
En el primer apartado se observa la interaccion entre estas dos soluciones en las diferentes
geometrias del chip para tejido renal. En el segundo apartado se muestran los resultados de la
mezcla de los dos compuestos en el mezclador, que es la primera pieza del Human-Body-on-

a-Chip. En el Tercer y ultimo apartado se ensefian los resultados de la interaccion entre sangre
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humana y Sirolimus en el Human-Body en su conjunto, la conexién entre el mezclador con

los chips para tejido cardiaco, hepatico y renal.

4.2.1 Tejido renal en un chip

En esta seccion se presentan los resultados del modulo de transporte de especies diluidas de
COMSOL, el cual calcula los campos de concentracion de la interaccion entre sangre humana

y Sirolimus, en el chip para tejido renal.

Figura 25. Campo de concentraciones del rifion en un chip de todas las versiones, en la entrada
izquierda se introduce Sirolimus, color rojo. La barra de color de todas las imagenes que
componen la figura estd en 107> mol/m?.

El objetivo en cada una de las versiones es el mezclar ambas sustancias, esto se evidencia
visualmente en las regiones con verde fosforescente, o con un valor de 5 x 1073 mol/m?. En
ninguna de las versiones se logra esto antes de llegar a las alas del microbioreactor, incluso con

valores de velocidad y presiones altas.
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Figura 26. Campo de concentraciones del rifion en un chip de todas las versiones, en la entrada
derecha se introduce sangre, color rojo. La barra de color de todas las imagenes que componen
la figura esta en 1073 mol/m?.

El objetivo en cada una de las versiones que se muestran en la Figura 26, es el mezclar ambas
sustancias, esto se evidencia visualmente en las regiones con verde fosforescente, o con un
valor de 5 x 1073 mol/m>. En ninguna de las versiones se logra esto antes de llegar a las alas
del biorreactor, incluso con valores de velocidad y presiones altas.

4.2.2 Mezclador

En esta seccion se presentan los resultados del modulo de transporte de especies diluidas de
COMSOL, el cual arroja los campos de concentracion de la interaccion entre sangre humana
y Sirolimus, en el mezclador que forma parte del Human-Body-on-a-Chip. La velocidad
inicial es de 0.001 m/s, y las concentraciones iniciales de ambas especies es de 10 uM. Cabe
resaltar que los resultados de este apartado son tiempos dependientes; en este sentido, se
ensefian dos momentos, t=240 s, y t=600 s. Esto, porque en t=240 s, se observa una mezcla
completa de las dos sustancias luego de pasar por la segunda unidad de mezclado. Defino una
unidad de mezclado al espacio compuesto entre dos secciones rectas unidas por una curva,
contando luego del primer apartado recto que comienza con la entrada en T, por donde
ingresan las soluciones. Luego en t=600 s, observamos que la mezcla completa de las

soluciones termina de salir del mezclador.
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Figura 27. Mezcla de sangre y Sirolimus para t=240s. La barra de color de ambas las imagenes
que componen la figura estd en 1073 mol/m?.

En la Figura 27, en (a) se representa el resultado de 1a mezcla desde la perspectiva de la especie
cl, la cual es la sangre, en color rojo. (b) Representa el resultado de la mezcla desde la
perspectiva de la especie c2, la cual es Sirolimus, en color rojo, en este caso. Ambas imagenes
son el resultado para el tiempo t=240 s. La concentracion de ambas soluciones es de 10 uM,
por tanto, cuando estas adquieren un color verde, esto representa 5 uM, lo que significa que
ambas sustancias fueron mezcladas por completo, o que su concentracién se encuentra
distribuida homogéneamente. Esto sucede luego de que las sustancias pasan por la segunda

unidad de mezclado.
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Figura 28. Mezcla de sangre y Sirolimus para t=600s. La barra de color de ambas imagenes
que componen la figura esta en 1073 mol/m>.

En la Figura 28, en (a) se presenta el resultado de la mezcla desde la perspectiva de la especie
cl, la cual es la sangre, en color rojo. (b) Representa el resultado de la mezcla desde la
perspectiva de la especie c2, la cual es Sirolimus, en color rojo, en este caso. Ambas imagenes
son el resultado para el tiempo t=600 s. Debido a que la velocidad en las entradas es de 1 mm/s,
se observa que el mezclado completo de las sustancias termina de salir del mezclador a los 600
s aproximadamente, o 10 minutos.

4.2.3 Human-Body-on-a-Chip

En esta seccion se presentan los resultados del modulo de transporte de especies diluidas de
COMSOL, el cual arroja los campos de concentracion de la interaccion entre sangre humana
y Sirolimus, en el Human Body on a Chip, o sea la conexion entre el mezclador y los chips.

La velocidad inicial es de 1 mm/s, se defini6 que este mddulo utilice los resultados del campo
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de velocidades del médulo de Flujo Laminar, las concentraciones iniciales de ambas especies
es de 10 uM. Solo se simularon las versiones que contenian los esferoides, los cuales
representan las células, las cuales seran banadas por la mezcla de las soluciones. Se definio
que la distribucion del farmaco es intravenosa, en base a ello se define el orden y la direccion
del flujo en los chips, primero tejido cardiaco, luego hepatico y finalmente renal. Es
importante destacar que las simulaciones presentan 0% de metabolismo en los chips, y 100%

de excrecion fuera del sistema. Las soluciones mezcladas solo pasan una vez por el sistema.

Figura 29. Campo de concentracion de la mezcla entre sangre y Sirolimus en el Human-Body-
on-a-Chip dispuesto en un mismo valor del eje Z. La barra de color de ambas imagenes que
componen la figura estd en 107> mol/m?.

En la Figura 29, en (a) se presenta el resultado de la mezcla desde la perspectiva de la especie
cl, la cual es la sangre, en color rojo. (b) Representa el resultado de la mezcla desde la
perspectiva de la especie c2, la cual es Sirolimus, en color rojo, en este caso. En ambos casos,

las soluciones salen mezcladas del mezclador, como se muestra en el apartado anterior y esto
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contintia asi hasta la salida del chip de tejido renal, esto se observa graficamente en el color de
las soluciones, pasan de ser color azul y rojo, concentracion de 0 y 10 uM, a 5 uM, lo que
significa que se han mezclado completamente las dos especies, que ambas se encuentran

distribuidas homogéneamente por todo el volumen del chip.

Figura 30. Campo de concentracion de la mezcla entre sangre y Sirolimus en el Human-
Body-on-a-Chip dispuesto en diferentes valores del eje Z. La barra de color de ambas
imagenes que componen la figura esta en 1073 mol/m?.

En la Figura 30, en (a) se presenta el resultado de la mezcla desde la perspectiva de la especie
cl, la cual es la sangre, en color rojo. (b) Representa el resultado de la mezcla desde la
perspectiva de la especie ¢2, la cual es Sirolimus, en color rojo, en este caso. Al igual que en la
configuracion anterior, en esta sucede lo mismo con respecto al mezclado de las dos soluciones,

es completa.
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4.3 Caracterizacion del flujo ideal: analisis de vortices en las secciones donde se
encuentran los esferoides.

En esta seccion se evaltia graficamente el comportamiento de los vectores de velocidad en el
campo de velocidades de las zonas donde se encuentran los esferoides, de la geometria del
Human-Body-on-a-Chip. Como las velocidades en la configuracion de un solo nivel en el eje
Z fue el que alcanzo las mayores velocidades, este fue elegido para analizar los vortices en él.
No obstante, también se agrego6 una imagen del desarrollo del fluido en la seccidon que conecta
el chip para tejido hepatico y el de tejido renal del disefio que ordena los chips en diferentes
valores del eje Z, porque en las conexiones en codo se desarrollaban aumentos de velocidad
vertiginosos. Visualmente, los vortices se observan cuando los vectores de velocidad
desarrollan tendencia circular, giran con naturaleza horaria o antihoraria. Asimismo, solo se

observo las zonas donde se encontraban la mayor cantidad de lineas de flujo.
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Figura 31. Analisis de los vectores del campo de velocidad para evaluar la presencia de
vortices. (a) Lineas de flujo de los lugares de siembra del chip para tejido cardiaco. (b) Lineas
de flujo de los lugares de siembra del chip para tejido hepatico. (¢) Lineas de flujo de los
lugares de siembra del chip para tejido renal. (d) Lineas de flujo de las conexiones del tejido
hepatico y renal.

En la Figura 31, en (a) observamos los esferoides que se encuentran en el chip para tejido
cardiaco, los vectores de velocidad no desarrollan tendencia turbulenta, estos siguen las lineas
de flujo sin mayor inconveniente. (b) esferoides que se encuentran en el chip para tejido
hepatico, los vectores de velocidad siguen las lineas de flujo sin desarrollar tendencia
turbulenta. (c) esferoides que se encuentran en el chip para tejido renal, los vectores de
velocidad siguen las lineas de flujo sin desarrollar tendencia turbulenta. (d) Esta es la seccion
que conecta el chip para tejido hepatico y tejido renal del Human-Body-on-a-Chip con los chips

en diferentes valores del eje Z, podemos observar claramente un aumento de velocidad a la
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salida del chip de tejido hepatico que luego se reduce mientras el liquido cae, y que aumenta
en cuanto este cambia de direccion, asimismo, observamos generacion de vortices en la base
de la conexion en codo, razon para no elegir esta geometria. Inicialmente se penso que deberia
aumentar la velocidad del fluido en las secciones de interconexion a lo largo del eje Z, porque
a la energia cinética que contiene el fluido se le agrega energia potencial gravitatoria gracias a
la acelelarcion de la gravedad y la diferencia de altura; sin embargo, cuando observamos con
detenimiento los valores de velocidad, observamos una disminucion en los valores de la misma.
Como la energia siempre se conserva en un sistema cerrado como este segin la Ley de
Conservacion de la Energia, Primera Ley de la Termodinamica, entonces, se debe explicar
porqué se pierde energia cinética, porque observamos una disminucion de la velocidad. Esto
probablemente se deba a que no estamos contanto con la componente de la energia térmica. Lo
que puede estar sucediendo es que cuando el fluido choca con las paredes se pierde la energia
cinética que contiene, porque en las paredes la velocidad tiende a cero, y esta se transforma en
energia térmica, conservando asi la energia total del sistema. Se necesitarian simulaciones
adicionales para observar las variaciones en los valores de temperatura y asi confirmar esta
hipdtesis; sin embargo, ese estudio esta fuera del alcance de este trabajo.

Para finalizar con las secciones de simulacion, a continuacidon se comparte el link donde se
encuentran cada uno de los chips simulados: la mezcla de Sirolimus y sangre en el mezclador,
ademas de los campos de velocidades y presion de los chips para tejido cardiaco, hepatico y
renal. Asimismo, en el caso de las geometrias finales de los chips, asi como del mezclador,
todas estas se encuentran en estos archivos de simulacion para su posterior modificacion en
COMSOL, o para poder exportarse en archivos .STL y modificarse en algin otro software
CAD o directamente volverse a imprimir. Los archivos estdn en formato .mph, es el que usa

COMSOL: https://zenodo.org/record/7863432 .
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4.4 Construccion de los prototipos de los organ-on-a-chip

Para cerrar la seccion de resultados, se muestra en la siguiente figura el proceso de retiro de los
chips de la impresora y su posterior limpieza de todos aquellos soportes que el programa que

manda las ordenes a la impresora agrego a los disefios .STL que crearon originalmente.

Figura 32. Retirada de la impresora y limpieza de los chips. (a) Retiro de los chips de la
impresora. (b) Extraccion de los soportes externos. (¢) Limpieza de los soportes internos. (d)
Mezclador impreso y limpio.

En la Figura 32, en (a) primero se usa una espatula para retirar cuidadosamente el chip de la
base de la impresora. (b) Luego se coloca el chip en una maquina de agua a presion para retirar

los soportes mas grandes de la estructura del chip, esta es la Power Blast High Pressure Water
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Cleaner. Cabe mencionar que si el disefio del chip presenta estructura aisladas, que no esté
interconectada con todos los componentes, es probable que la presion del agua destruya la
estructura, en el caso del mezclador no sucedio, pero en el del chip para tejido hepatico, si. (c)
Para los componentes del soporte mas pequetios que la presion del agua no pudo retirar, se
utiliza una solucion de soda céustica al 1% por 30 min. (d) Finalmente, el chip de mezclador
esta listo.

Tedricamente, a priori, se conocia la resolucion de la impresora, 200 um, era esperable que la
produccion final de estos prototipos tuviera imperfecciones en los diferentes canales de los
chips. Por tal motivo, se observo utilizando dos tipos de microscopios opticos cada uno de los
espacios y canales de los chips para afirmar si poseian imperfecciones, uno digital genérico
con un aumento de 1600X y uno de la marca OPTYKA®, modelo SZM-LED2. De manera
satisfactoria se puede afirmar que ningino de los chips presento alguna obstruccion en sus
canales, al menos desde el lado de la 6ptica, como se observa en la Figura 33 y Figura 34. No
obstante, se deben realizar pruebas con soluciones acuosas para verificar desde un punto de
vista fluidico la presencia de obstrucciones en los canales. Para ello, se deben agregar las
respectivas tapas a los chips, luego, jeringas en las entradas, mangueras para las salidas y
finalmente una bomba peristéaltica ultra precisa para suministrar el caudal que se ha teorizado
para cada chip individualmente y con los tres chips conectados al mezclador. El siguiente paso,
después de verificar lo antes expuesto es alfombrar la superficie de los chips con las proteinas

de la ECM que cada fenotipo celular requiera, para su posterior sembra.
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Figura 33. Chips impresos. (a) Chip del mezclador impreso. (b) Chip para tejido cardiaco. (c)
Chip para tejido hepatico. (d) Chip para tejido renal. (e) Los cuatro chips juntos distribuidos
horizontalmente.

Figura 34. Imagenes microscopicas de los chips. (a) Entrada en T del mezclador. (b) Chip para
tejido cardiaco. (c) Chip para tejido hepatico, observamos que existen zonas incompletas en
las trampas debido a que fuero retiradas por la bomba de agua. (d) Chip para tejido renal.
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Conclusiones

J Este trabajo pertenece a la etapa de modelado in silico, la cual es previa al modelado
in vitro. En este sentido, este trabajo busca servir como una herramienta de aproximacion para
informar a experimentos de modelado in vitro, observando las propiedades del esfuerzo
cortante. Asimismo, en las simulaciones se observa la mezcla de una solucion de Sirolimus
con sangre humana gracias al funcionamiento del mezclador. El disefio desarrollado en este
trabajo muestra la distribuciéon homogénea de la solucion de Sirolimus al ingresar a cada uno
de los chips, evitando una gran variabilidad debido a la distribucion del farmaco. Si bien este
estudio asume una condicion limite de 0% de metabolismo y 100% de secrecion del farmaco,
estudios adicionales que siembran células que metabolizan farmacos como Sirolimus
abordarian con ¢€xito la toxicidad en los modelos de tejido, Leung et al. (2022) y Monteduro
et al. (2023).

o El modelado computacional resulta de gran utilidad en el prototipado y construccion
de dispositivos. De hecho, gracias a este, el flujo de trabajo en el desarrollo de tecnologias
cambia de seguir tres pasos: disefiar en software Computer Aided Design (CAD), imprimir en
3D y realizar pruebas; a cinco pasos: disefar en software CAD, simular en COMSOL hasta
que los resultados in silico sean apropiados, imprimir en 3D, realizar pruebas para luego
compararlas con los resultados de la simulacion, si los resultados de las comparaciones no
resultan utiles para la aplicacion, el flujo se vuelve a realizar, como se observa en la Figura

35.
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Figura 35. Comparacion entre el flujo de trabajo de la etapa prototipado con y sin el uso de
software de elementos finitos. (a) observamos los tres pasos del flujo de trabajo en un
prototipado sin usar COMSOL, o algun tipo de software de elementos finitos. (b) los cinco
pasos del flujo de trabajo en un prototipado usando COMSOL.

o Para el caso del desarrollo de células renales, es indispensable que el material sea

permeable al oxigeno, no obstante, el PMMA presenta una permeabilidad de 5.69 x 10-7°

g —— segun el analisis realizado por Friih et al. (2018), material al que se parece la resina

VeroClear que se utilizaria para la impresion de los chips, frente a los valores de entre 75 y 85

X ]0—9;#

cme.s.atm

calculados por Rea et al. (2019) para el caso del PDMS, lo que representa

una permeabilidad de més de 130 veces del PDMS sobre el PMMA. Por ende, si bien el PDMS
es de compleja construccion y necesita de un recubrimiento para ser Optimo para el desarrollo
celular, su permeabilidad al oxigeno molecular es una propiedad indispensable en ingenieria
de tejidos.

J Si bien la configuracion en diferentes valores del eje Z ahorra bastante espacio, la
configuracion de las conexiones al tener angulos de 90° en vertical, estos generan cambios de
velocidad y turbulencia. Lo mismo sucede en el mezclador, y en las unidades donde se
cultivaran las células hepéaticas y renales, también se generan configuraciones de 90°. Por este

motivo, y pensando también en la limpieza, interconexion entre chips y analisis de imagenes
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histoldgicas que se pueden hacer en el futuro, la configuracion del Human-Body-on-a-Chip
predispuestos en diferentes valores del eje Z, resulta en la geometria mas complicada para
realizar las tareas antes mencionadas.

o El disefio para el chip representando tejido cardiaco sobrepasa el umbral del valor de
cizallamiento establecido. El valor maximo de esfuerzo cortante del chip para tejido cardiaco,
en las zonas de simebra celular, 3.17 Pa, es superior al limite que se establecié como umbral
para el valor de esfuerzo cortante. El valor de 2.6 Pa fue escogido porque es el limite que
soportan las células madre y no se conocen los valores especificos para cardiomiocitos,
hepatocitos ni podocitos. Esto haria posible sembrar células madre, y afiadir protocolos de
diferenciacion en el futuro para cada tipo celular. En el caso de los valores para tejido hepatico
y renal, los valores fueron inferiores a 2.6 Pa, 1.8 Pa para el chip de tejido hepatico y 2.28 Pa
para el de tejido renal.

o El mezclador que se disefid para combinar sangre humana con Sirolimus realiza
correctamente su funcidon en solo tres unidades de mezclado de un total de ocho. Por lo que
se podria disminuir su longitud. No se observaron vortices en los lugares de siembra celular
en ninguno de los chips.

. Se observa que las velocidades y presiones bajan enormemente en los resultados
macro del Human-Body-on-a-Chip debido a la interconexion entre el mezclador y los chips

para tejido cardiaco, hepatico y renal.
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Recomendaciones

Se recomienda buscar otro polimero para la construccion de los chips, diferente al PDMS y a
la resina VeroClear. Dicho material debe poder utilizarse en impresion 3D y ser permeable al
oxigeno molecular.

Se sugiere evaluar alternativas para la disposicion de los canales de interconexion entre cada
una de las unidades de siembra, para todos los chips, de manera que se garanticen las
condiciones de desarrollo y comunicacion celular.

Se puede reducir la velocidad inicial en el mezclador desde 1 mm/s que son los valores
empleados en este trabajo hasta 0.3 mm/s que es el promedio que se alcanza en los capilares.
Esto con el fin de reducir atin més los valores de presion; recordemos que los 2.6 Pa es el
valor maximo de cizallamiento, mientras mas alejados de ese valor, mejor para el desarrollo
celular.

Se recomienda cambiar los angulos en las esquinas de todos los chips, desde el mezclador
hasta el chip renal. En la configuracion de los chips predispuestos en el eje Z, las uniones de
codo entre chips en forma vertical, deben ser suavizadas. Asi, los angulos de 90 grados deben
ser reducidos, pues estos generan variaciones de velocidades y vortices en las uniones en
forma de codo. En el caso de las unidades de siembra del chip hepatico y el chip renal, se
sugiere cambiar los dngulos en los que estan predispuestas sus paredes. Para simular la
geometria del tejido hepatico, se sugiere disponer las trampas en angulos de 120°, como en
un hexagono, la cual imitaria la estructura de la unidad de funcionamiento basico hepatico, el
lobulillo hepatico.

En lugar de conectar una bomba peristaltica al inicio del mezclador que alimente a los cuatro
dispositivos fluidicos, para tener un mejor control de las velocidades y presiones, se debe
evaluar usar bombas peristalticas para cada uno de los chips, con el fin de reducir las

velocidades y presiones, y con esto, los valores de cizallamiento.
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Se recomienda reducir la longitud del mezclador a solo tres unidades de mezclado para que
los chips pasen de recibir el resultado de la mezcla de sustancias de 10 minutos a solo 4
minutos. Esto disminuird el tiempo en el que las soluciones mezcladas entren en contacto con
las zonas donde se encuentran los esferoides que representan los lugares de siembra celular.
Por la forma en la que se disei6 el flujo del Human-Body-on-a-Chip, el flujo de la mezcla de
las sustancias es unidireccional, esto quiere decir que lo que sale del chip para tejido cardiaco,
pasa al chip de tejido hepatico, y la suma de la interaccion entre las hipotéticas células de estos
dos tejidos desemboca en el chip para tejido renal, entonces solo el tejido renal se nutre de los
dos tejidos y el tejido hepatico se nutre del tejido cardiaco, mas este ultimo no se nutre de la
interaccion de los otros dos tejidos, solo recibe el resultado de la mezcla de la sangre y
Sirolimus. En este sentido, se recomienda evaluar conexiones con retroalimentacién
alternativa. Otra posible solucion, seria tener dos bombas peristélticas, una en la entrada del
mezclador y otro en la salida del chip de tejido renal, para que las soluciones puedan recircular.
No obstante, las geometrias fueron disenadas para recibir el flujo en una sola direccion porque
si no se hace de esa manera, no existe barrera para contener los esferoides en el lugar que se
preciso, es muy probable que, si el flujo viene en direccion contraria, los esferoides se salgan
de los lugares de siembra originales.

Se deben residenar la geometria de los chips para poder comprobar que los fluidos se
transportan libremente por los canales de cada chip, se sugieren dos formas de construccion:
un monocasco donde tanto la base como la tapa sean uno mismo, y la segunda, con una
division en dos de los chips, entre la base y la tapa. En el caso de la segunda, esta resultaria
mas comoda para situar las células en su lugar, limpiar los chips; asi como, la observacion del
desarrollo celular bajo el lente del microscopio, entonces lo inico a agregar serian los tornillos

para unir estas partes.
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Se sugiere construir los chips en PDMS y sembrar los constructos celulares para observar
diferencias en el desarrollo celular entre la utilizacion de este polimero y VeroClear.

Para finalizar con este trabajo se mencionan a continuacion los pilares, identificados por el
autor de este manuscrito, que debe contener el siguiente prototipo con el objetivo de sembrar
células y estas se desarrollen exitosamente por un periodo de un mes como primer rango de
tiempo ideal. En este sentido, estos pilares son siete, todos de igual importancia. Primero, elegir
la(s) proteina(s) de la ECM para recubrir los Chips. Segundo, el polimero base de los Chips,
PDMS o VeroClear, u otro. Tercero, el protocolo de diferenciacion celular para las células
madre. Cuarto, el sistema de control de velocidad en las secciones de ingreso de los fluidos.
Quinto, sistema de recoleccion de productos de desecho celular. Sexto, sensores para
biomarcadores de maduracion celular; asi como sensores de glucosa y oxigeno molecular.
Séptimo, se necesita un control de las condiciones medio ambientales externas a los chips,
como la temperatura y CO,. Un diagrama de lo antes descrito se puede observar en la Figura

35.

Figura 36. Pilares necesarios para poder utilizar los prototipos en el entorno in vitro.
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