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PROLOGO .

Prélogo

El fémur es el hueso mas largo del cuerpo humano y constituye parte fundamental del miembro
inferior, interactuando con dos de las articulaciones mas importantes del organismo, la cadera y la
rodilla, las cuales permiten el soporte del cuerpo y el desempefio de un sinfin de actividades
motrices. Es por esto que el estudio de su comportamiento es de suma importancia, tanto para evitar
condiciones criticas que puedan dafiar permanentemente el hueso. Asimismo, el estudio de la
distribucién de carga en el fémur es importante para el desarrollo de extensiones artificiales que

emulen eficientemente la funcion del fémur.

Es por esto que en este trabajo se presenta la generacion en 3D y el analisis mediante elementos
finitos de un modelo de fémur, con el objetivo de realizar la simulacién de casos tanto in vivo como in
vitro del fémur. Las ventajas del analisis in vivo permiten analizar el comportamiento del fémur en
condiciones comunes de la vida cotidiana sin la necesidad de utilizar equipo sofisticado de
instrumentacion, mientras que las ventajas para los analisis in vitro permiten experimentar con el
fémur de manera extensiva en diversas pruebas destructivas, situacion que seria dificil llevar a cabo

en un laboratorio dado a la escases de especimenes para el estudio.

El modelo aqui presentado se enfoca principalmente al contacto del fémur con el acetabulo y
presenta simplificaciones que se reflejan principalmente en el tiempo de generacién del modelo, en

el tiempo de analisis y en la geometria del mismo.
El contenido de cada capitulo se enlista a continuacion:

En el primer capitulo se presenta una investigacion sobre las caracteristicas de los huesos y se

hace énfasis en el fémur, lo que permite conocer a fondo la funcién fisiolégica del mismo.

En el segundo capitulo se revisa lo referente a la biomecanica del fémur, presentando las
limitaciones motrices y las zonas anatémicas de importancia asi como condiciones comunes a las
cuales se somete el fémur y su impacto en las articulaciones. Es importante ya que permite marcar
las limitaciones para el modelo presentado en este trabajo al igual que las condiciones de frontera

del mismo.



PROLOGO .

En el capitulo tercero se realiza una revision del estado del arte referente a modelos de hueso
trabecular y hueso femoral. Esto permite tener un panorama de los avances en esta area en el

mundo asi como de los valores reportados en trabajos previos.

El capitulo cuarto abarca todo el procedimiento que se realiz para generar el modelo de fémur

hasta su preparamiento para el analisis.

En el capitulo cinco se presentan los resultados obtenidos de las condiciones analizadas tanto in

vivo como in vitro.
En el capitulo seis se presentan las conclusiones generales del presente trabajo.

Asimismo, se incluyen dos anexos. El primero trata sobre la generacion de un modelo de hueso
trabecular, utilizando una metodologia apoyada en la que se utilizd para generar el modelo de fémur.
El segundo anexo muestra un modelo prototipo mas completo que involucra mayores interacciones
del miembro inferior, como los son los musculos y ambas articulaciones, dejandolo como

continuacion del presente trabajo para ser desarrollado en un futuro.
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EL HUESO, CARACTERISTICAS FISIOLOGICAS Y MECANICAS

Capitulo 1. El hueso, caracteristicas fisioldgicas y mecanicas

El ser humano siempre ha estado en continuo movimiento. El éxito de esto es gracias a su variada
anatomia, que le permite realizar diversas actividades fisicas, desde caminar hasta realizar acciones
de alta demanda fisica. Esto es posible gracias a su endoesqueleto. El endoesqueleto practicamente
es todo el aparato 6seo, que es soporte de todos los musculos, tejidos y 6rganos que comprenden el
cuerpo humano. Sin los huesos los seres humanos no serian capaces de realizar actividad fisica
alguna, por mayor cantidad de musculo que existiera. En la figura 1.1 se muestra la parte media
superior del endoesqueleto humano donde la caja torécica sirve de soporte para érganos como los
pulmones y el corazdn, al igual que los musculos del torso. Huesos como el humero, cubito y radio
son soporte de los musculos de los brazos. El craneo tiene la funcién de proteger al cerebro

humano, asi como soportar los musculos de la cara.

Los huesos son el soporte las 24 horas del dia, independientemente de la postura que se tenga, ya

sea de reposo o actividad.

Figura 1.1 Imagen virtual de un esqueleto humano [Demianenko, 2012].

1.1 El tejido 6seo

El tejido dseo es una variedad de tejido conjuntivo que se caracteriza por su rigidez y su gran
resistencia tanto a la traccion como a la compresion, y esta formado por la matriz 6sea, que es un

material intercelular calcificado, y por células.
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Las células pueden ser los osteoblastos, que cumplen la funcion de sintetizar y secretar la parte
organica de la matriz 6sea durante su formacion, los osteoclastos, que tienen la funcion de
remodelar el hueso y de la reabsorcion del hueso, donde eliminan tejido 6seo y liberan minerales, y
los osteocitos, que son los responsables del mantenimiento de la matriz 6sea. La matriz intercelular
Osea esta formada por la matriz organica (también llamada osteoide), que corresponde al 50% del
peso seco del hueso. Aproximadamente el 90% de su constitucion es de fibrillas de colageno |

organizadas en laminillas (lamelas).

Lo que confiere rigidez y dureza al tejido, son las sales minerales inorganicas que se depositan en el
osteoide. Los mas abundantes son los cristales de hidréxido de calcio y el fosfato de calcio cristalino,
en conjunto llamados hidroxiapatita. Estos cristales son aplanados de aproximadamente 30x3 [nm] y
se adosan a lo largo de las fibras de colageno. Su superficie esta hidratada, lo que sirve como

transporte de iones entre el cristal y el liquido intersticial.

Como ya se ha mencionado, las lamelas son parte fundamental del tejido 6seo. Estas se conforman
en su mayoria de colageno y mineral en la forma de hidroxiapatita, que es primordialmente fosfato
de calcio cristalino (Ca10(PO4)s(OH)2) y representa un depdsito del 99% del calcio corporal y 85% del
fosforo total y entre el 40 y el 60% del sodio y magnesio del cuerpo [Planell, 2009]. En la figura 1.2
se puede observar una imagen amplificada 10,000 veces obtenida con microscopio electrénico de
barrido, donde se observan las fibras de colageno que contienen la hidroxiapatita.

Figura 1.2 Seccién de tejido 6seo donde se pueden apreciar las fibras de colageno [Wikipedia.org, 2012].
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El tejido dseo se puede clasificar en dos tipos, el tejido dseo compacto (cortical) y el tejido esponjoso
(trabecular), ambos son de suma importancia para el movimiento y estabilidad del cuerpo. En la

tabla 1.1 se pueden observar algunos parametros propios de cada tipo de hueso.

Tabla 1.1 Diferencias entre hueso cortical y hueso esponjoso [Bronner, 1999].

N T R

Masa esquelética 80% 20%
Superficie del hueso 33% 67%
Superficie/Volumen 20 25

[mm2Z/mm3]
Tejido Joven 10% 75%

Osteones Secundarios

(Sistemas de Havers) Placas curvas, barras
Tejido Adulto Lamelas Intersticiales (Hemiosteones)
Lamelas Circunferenciales Lamelas Intersticiales
Porosidad Baja Alta
Médula Adiposa Hematopoyética
Tejido Suave Principal Viscera Médula
Desarrollo Osificacion Intramembranosa Osificacién Endocondrial
Recambio 6seo Lento Rapido
Principalmente biomecanica, Principalmente homeostasis

Funcion también de soporte y proteccion mineral, también de soporte

Las propiedades mecanicas del tejido 6seo dependen de la composicion de colageno y mineral. La
Tabla 1.2 tiene una comparacion de composiciones entre hueso trabecular y hueso cortical, donde
ademas se comparan varias especies de mamiferos. Cada resultado proviene de investigaciones
independientes, sin embargo se observa una tendencia en donde el tejido esponjoso tiene
ligeramente menos contenido de calcio que el hueso cortical, pero conserva la misma cantidad de
contenido de fosforo. Respecto al contenido del agua, el tejido esponjoso contiene més, y es

consistente con el hecho de que el hueso esponjoso se remodela mas rapido que el tejido cortical, y
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una estructura recién remodelada esta menos mineralizada. Una inconsistencia de los datos es el
contenido de mineral que se midié con microtomografias (UTC), donde el hueso esponjoso presenta

mayor concentracion de minerales, al contrario de los demas datos comparados.

Tabla 1.2 Composiciones de tejido 6seo trabecular y tejido dseo cortical [Cowin, 2001].

Propiedades \ Tejido Trabecular Tejido Cortical

: . 234 (ciervo 261 (ciervo
Contenido de Calcio (mg/g) 057 ((bovino)) 971 ((bovino))
Calcio (% Peso de ceniza) 34.4 (Humano) 38.5 (Humano)

Contenido de Fosforo
(% Peso de ceniza) 18.1 (Humano) 17.9 (Humano)
27 (Humano) 22.9 (humano)
0
Agua (% volumen) 28.8 (Perro) 22.3 (perro)
. , 1.874 (humano 1.914 (humano
Densidad del Tejido (g/cm?) 1.90§ (perro) ) 2.00(§ (perro) )
. .
Fraccion de ceniza (% 33.9 (humano) 37.7 (humano)
volumen)
Mineralizacion (escala de 0.34 (tibia de humano) 0.29 (tibia de humano)
grises/mm?2)

Existen variaciones en la composicion mineral del hueso respecto al ejercicio y el sedentarismo, en
un estudio con ratas, lo cambios mas significativos se dieron en la proporcién de calcio y estroncio.
Esta proporcion aumentaba con ejercicio fisico, sin embargo esto no se ha demostrado en términos

de adaptacion del hueso ni en términos de cambio de masa muscular [Blandine, 1999].

Respecto a la edad y a las diferencias de sexo, hay varias generalizaciones que ligan la edad con
las propiedades del hueso. El tamafio de cristal del mineral crece mas rapido en las edades
tempranas de desarrollo, y continta creciendo, a una velocidad menor, en la madurez. Al igual que

el incremento del tamario de cristal y el contenido de mineral, la cantidad de carbono aumenta.

El contenido mineral depende del género, ya que en los hombres la densidad 6sea aumenta en un
mayor grado que en las mujeres. Ademas, en las mujeres, los cambios en el contenido de mineral en
el hueso y las propiedades de los minerales ocurren durante el embarazo y la lactancia, donde hay

repercusiones en la fragilidad del hueso durante este estado.
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1.2 El hueso cortical

El hueso cortical representa aproximadamente el 80% de la masa total del tejido 6seo. Tiene una
baja porosidad. Principalmente esta distribuido en los huesos largos y en el esqueleto apendicular

(también llamado periférico).

El sistema de Havers, también llamado osteona, es el sistema fundamental del hueso compacto.
Son estructuras con geometrias similares a cilindros, con un didmetro de 0.2 milimetros
aproximadamente [Encyclopeedia Britannica, 2012]. Cada osteona se conforma por elementos
concéntricos al canal de Havers llamados ldmelas (lamellae), separadas por lagunas (lacunae) que
contienen osteocitos, los cuales se comunican a través de pequefios canales (canaliculli) para
controlar la cantidad de hueso que se forma y se deteriora. El espacio entre osteonas esta ocupado
por lamelas intersticiales, que son remanentes de osteonas que fueron parcialmente absorbidas
durante el proceso de reconstruccion de hueso. El limite de una osteona es la linea de cemento. En

la figura 1.3 se muestra una imagen de una seccion transversal de hueso cortical.

Figura 1.3 A) Seccion transversal de hueso cortical que muestra la osteona con sus lagunas y canales
Haversianos. Notense las lamelas intersticiales que intervienen entre las osteonas. B) La misma seccién con luz
polarizada, Notense las osteonas compuestas de varias lamelas [Cowin, 2001].

Como se ha mencionado, el hueso cortical se encuentra primordialmente en la zona de la diafisis,
perteneciente a los huesos largos, donde forma un armazén de hueso que rodea a la médula 6sea.
Este disefio estructural distribuye el mineral de hueso lejos de los ejes de flexion, lo que resulta en
un incremento en la resistencia a la flexion sin que esto vaya acompafiado por un aumento del peso
del hueso. Esto permite a los huesos largos tener la resistencia y rigidez necesaria para las acciones
solicitadas por los musculos y el soporte del peso, con la ligereza necesaria para una eficiencia en la

energia utilizada en la locomocion.
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El hueso cortical parece ser solido, sin embargo contiene poros microscopicos que constituyen
aproximadamente el 10% del volumen total del hueso, que permiten el suministro vascular y
neuronal, asi como la distribucién de nutrientes. Esta porosidad solo se encuentra en sitios
especificos y esta influenciada por la edad del individuo, pérdida por desuso del hueso, sobrecargas
en el hueso e intervenciones farmacoldgicas. Este grado de porosidad es importante ya que puede

ser punto de partida para una fractura, asi como una disminucién en la resistencia del hueso.

Respecto a los recubrimientos que puede tener el hueso, se encuentra el endostio y el periostio. El
periostio sirve como una capa de fibra transitoria entre el hueso cortical y el tejido blando que lo
recubre (musculo). No todo el hueso esta recubierto con el periostio, las excepciones se encuentran
en los extremos de los huesos largos donde se encuentra el cartilago articular, asi como en los
lugares donde haya insercién de tendones o ligamentos. Este se puede dividir en dos capas: la
externa, que se conforma por fibroblastos, colageno y fibras de elastina, a lo largo de un nervio y una
red microvascular. La capa interna esta en contacto directo con la superficie del hueso, y esta
conformada por células madre mesenquimatosas que diferencian los distintos tipos de células con
los que hay interaccion, ademas de que tiene la capacidad de aliviar fracturas. El endostio solo tiene
una capa delgada de células 6seas (osteoblastos maduros) y osteoblastos que forman una

membrana sobre las superficies del hueso endocortical y el hueso trabecular.

El hueso compacto se desarrolla principalmente por osificacion intramembranosa, proceso en el cual
se forma tejido 6seo a partir de que el tejido mesenquimal diferencia osteoblastos, que al quedar

atrapados se transforman en osteocitos que forman parte del tejido 6seo en formacién.

Algunas de las propiedades mecanicas del hueso cortical se pueden apreciar en la siguiente tabla,
donde se comparan los valores del mddulo de elasticidad de un humano y un bovino

respectivamente.

Tabla 1.3 Médulo de elasticidad de tejido 6seo cortical [Cowin, 1988]

Longitudinal 17.4 20.4
Transversal 9.6 11.7
Flexion 14.8 19.9
Cortante 3.51 4.14
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1.3 El hueso trabecular

El hueso trabecular conforma aproximadamente el 20% de la masa total de huesos en un ser
humano, pero su area es aproximadamente diez veces mayor a la del hueso compacto, debido a su

porosidad que va de un 70% a un 30% en las zonas mas densas.

El hueso esponjoso conforma la mayoria del tejido interior de los huesos largos, vértebras y cadera.
Esta formado por delgadas trabéculas, que corresponden a tejido éseo laminar en los huesos ya

formados.

La orientacion de cada trabécula y la disposicion de sus laminillas 6seas mineralizadas esta
determinada por las solicitaciones mecanicas locales con el objetivo de resistir las compresiones y
tracciones a las que se somete eventualmente. Al cambiar la magnitud o direccion de la solicitacion
de las cargas, durante el crecimiento, el aumento de peso del individuo, mala postura, etc., las

trabéculas cambian su orientacion.

El cambio de la forma de una trabécula se realiza mediante dos procesos coordinados que ocurren

en zonas precisas de la trabécula a remodelar:

e Se da un crecimiento por accion de los osteoblastos que depositan ldaminas sucesivas de
tejido 6seo en la zona en que se necesita un reforzamiento de la estructura.
e Se remueve tejido dseo de la trabécula por accién de los osteoclastos en los sitios en los

que no se esta sometido a solicitaciones mecanicas.

Basicamente esto se explica con la ley de Wolf, descrita por Julius Wolf en 1892: “La forma y
estructura de huesos en crecimiento y huesos adultos dependen de las cargas a la que estan

sometidos. Alterando las lineas de carga la forma de un hueso puede cambiar” [Solano, 2006].

Respecto a la geometria, en el hueso trabecular es muy compleja a comparacion del hueso cortical.
Las trabéculas se orientan para soportar las cargas y solicitaciones de la vida diaria. Es por eso que
la densidad y la orientacion de las trabéculas en los huesos, ya sean de humano o animal, varia
dependiendo de la zona en donde se tome la muestra. Mientras en algunos lugares el tejido dseo
tiende a densificarse y a orientarse en sentido de las cargas, en otras zonas las trabéculas tienden a

adelgazarse e incluso a desaparecer debido la ausencia de solicitaciones.
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El entendimiento de los efectos de la arquitectura trabecular en el comportamiento mecanico bajo
varias condiciones de carga puede dar un panorama de la calidad del hueso, que es Util para el
desarrollo de tratamientos para enfermedades como la osteoporosis, la cual reduce el grosor de las
trabéculas. Comunmente las trabéculas tienen un grosor de entre 100 y 200 micrémetros, y la
distancia a la que se encuentran unas de las otras es de entre 500 y 1000 micrémetros [Shi, 2010].
La Figura 1.4 muestra un hueso trabecular sano y uno con osteoporosis. El hueso sano pertenece a
la cuarta vértebra lumbar de una mujer de 30 afios. El hueso con osteoporosis pertenece a la cuarta

vértebra lumbar de una mujer de 89 afios de edad.

Figura 1.4 A) Hueso esponjoso sano. B) Hueso esponjoso con osteoporosis [Boyde, 2012].

En la tabla 1.4 se presentan los andlisis resultados del estudio con muestras de hueso esponjoso de
cadaveres humanos, donde se clasifican de acuerdo a sus edades.
Tabla 1.4 Valores promedio con desviacion estandar de la densidad aparente (humedo), médulo de elasticidad, y

propiedades ultimas de compresion para especimenes de hueso trabecular de humano de varias zonas
anatémicas [Cowin, 2001]

Cadaveres . . Esfuerzo Ultima
N Numero de Densidad e .
o. especimenes [glcmd] ultimo deformacion
Edades [MPa] [%]
Tibia 9 5082 121 0294010 | 4454257 | °33% | 2004043
Proximal 2.93
E&mur 4 25-82 49 - 441+ 271 | 6.76 +4.84 -
10 58-83 299 05+0.16 | 389+270 | 7.36 £4.0 -
Espina 42  15-87 40 0.24+0.07 67+44 | 245+1.52 7.40
Lumbar 11 3265 22 0.17+0.04 | 291 +113 | 2.23+0.95 | 1.45%0.33




EL HUESO, CARACTERISTICAS FISIOLOGICAS Y MECANICAS

Debido a la geometria irregular, la anisotropia mecanica se ve afectada, al igual que la relacion
densidad-propiedades mecéanicas. La anisotropia va directamente ligada a dos factores: la
disposicion 'y el arreglo de las trabéculas en el hueso, y al arreglo de la matriz de cada trabécula el
cual, directamente influye en el comportamiento de ésta. Si la anisotropia del tejido que constituye al
hueso es notable, entonces el comportamiento del hueso no puede ser predicho en mediciones de la

arquitectura unicamente [Ramirez, 2007].

Debido al amplio rango de las variables que intervienen en la determinacion del modulo de
elasticidad y la resistencia del hueso trabecular, como lo son la porosidad, la morfologia trabecular,
la preparacion del espécimen e incluso de la aplicacion de la carga, existen datos numéricos

dispersos.

En la Tabla 1.5 se muestran varios mddulos de elasticidad obtenidos mediante distintas pruebas.
Como se puede ver, los valores varian ampliamente, sin embargo los valores entre 10 y 18 [GPa]

son predominantes.

Tabla 1.5 Propiedades mecanicas del hueso esponjoso [Cowin, 2001], [Schneck, 2003].

Tipo de hueso Técnica de prueba Modulo ?g:;?sumdad

Fémur distal humano Pandeo 8.69
Fémur de humano Prueba de ultrasonido en cubos 127420
de hueso
Fémur de humano seco Flexion cantiléver con analisis 78+54
Tibia de humano fresco FEM
- Prueba de tension (seco) 104 +£3.5
Tibia de humano Prueba de ultrasonido 148+1.4
Vértebra de humano Nanoindentacién 134+20
Fémur de humano Nanoindentacion (seco) 18.14 £1.7
Fémur de humano Nanoindentacion (humedo) 114 +56
11.4 (Humedo)
Humano Pandeo 14.1 (Seco)
Humano Ultrasonido 13.0
Ultrasonido 14.8
Humano Prueba de tensién 104
Nanoindentacion (transversal) 15.0
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El mddulo de elasticidad esta en funcion de los minerales contenidos en el hueso, por lo que es un
factor clave en sus propiedades. Parametros como la porosidad, la orientacién de las lamelas, las
lagunas, y las lineas de cemento son factores relacionados con las propiedades mecanicas del
hueso, debido a esto, se ha estimado que el mddulo del tejido esponjoso es del 20% al 30% menor
que el del hueso cortical. En la grafica 1.1 se muestra un modelo lineal que relaciona el mddulo de

elasticidad con la densidad mineral de las muestras.

®*  Trabecular: Y=24.0 X - 3.73, 1*=0.58

& 1209 ° Cortical:  Y=22.6X - .11, *=0.30
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Grafica 1.1 Correlacion entre el médulo medido mediante flexién en 4 puntos y la densidad mineral obtenida
mediante micro tomografias, para tejido esponjoso y cortical [Cowin, 2006].

1.4 Caracteristicas del hueso

El esqueleto es un armazon mavil, en el cual las piezas que lo componen sirven como apoyo para la
traccién de los musculos. El esqueleto humano tiene 208 huesos los cuales pueden estar sometidos
a distintas condiciones de carga. A compresion, por ejemplo en las extremidades inferiores debido al
peso, como los son la tibia y el peroné. A traccion, cuando el cuerpo esta colgado en un pasamanos.
A flexién, cuando el musculo se somete a traccion en un sentido mientras que del lado opuesto hay

una resistencia, como por ejemplo, el efecto en el antebrazo cuando se levanta una mancuerna.

En la figura 1.5 se muestran las condiciones de carga a las cuales estan sometidos los huesos de
una pierna al caminar. Se observa el constante cambio de flexion a compresion durante el proceso

de dar un paso.
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Figura 1.5 Imagen que caracteriza el movimiento de una pierna al caminar. Las cargas sobre los huesos varian

en cada movimiento [Blandine, 1999].

1.5 Clasificacion de los huesos

Principalmente se pueden encontrar cuatro tipos de huesos:

Los huesos largos brindan resistencia y movilidad. Principalmente constan de tres partes,
una central llamada diafisis y dos extremos, que son las epifisis. La diafisis €s un tubo hueco
y largo constituido de hueso cortical (0 compacto), que esta lleno de médula amarilla, que
sustituye gradualmente desde los cinco afios a la médula roja. Las epifisis presentan una
estructura diferente, son mas robustas y anchas, estan principalmente constituidas de hueso
trabecular, que es similar a una esponja (de ahi el nombre de hueso esponjoso), y una capa
de hueso cortical en el exterior. La placa epifisaria se ubica entre la epifisis y la diafisis y es
la encargada de integrar ambas partes a lo largo y ancho. La configuraciéon antes
mencionada se observa en la figura 1.5 que muestra un corte transversal de un hueso largo.

Algunos ejemplos de huesos largos son: el fémur, el himero y los metacarpos.
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Epifisis

—————— Diafisis

Figura 1.5 Estructura de un hueso largo. Dada la configuracion que tiene, es deformable, en las partes de las

y de la mano.

epifisis, y soporta cargas a flexion gracias a la diéfisis [Blandine, 1999].

Los huesos cortos son huesos con medidas de largo, alto y ancho similares. Son masas de
hueso esponjoso revestidas por hueso cortical. Dentro de esta clasificacién entrarian los
huesos sesamoideos y los supernumerarios, que contienen tejido laminar esponjoso en el
centro y tejido cortical laminar por fuera. Algunos ejemplos de huesos cortos son: los carpos,
los tarsos, las vértebras cervicales, el yunque, el martillo, entre otros. En la figura 1.6 se

ejemplifica una configuracion de huesos cortos y largos que constituyen parte de la mufieca

Carpos

Metacarpos

\ R \

P \ Falanges Proximales
Y\

! Wl W

) ):\9\— Falanges Medias

) o ‘
3 \ A\
J < <

TEER ¥/
\ V. Falanges Distales

-

Figura 1.6 Configuracion de huesos que constituyen el endoesqueleto de la mano. En la parte superior ocho
huesos cortos que constituyen el carpo. Los huesos largos son los metacarpianos (5 huesos, zona media) y las

falanges (14 huesos), que constituyen el esqueleto de los dedos [Blandine, 1999].
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e Lo huesos planos donde el tejido esponjoso es central (diploe) y las caras estan formadas
por una capa de tejido cortical (aploe). Se caracterizan por tener su espesor mucho menor
en comparacion con las otras dimensiones que caracterizan al hueso. Algunos ejemplos de
este tipo de huesos son: El homoplato, las claviculas, el esternon, el pubis, etc.

e Los huesos irregulares son aquellos que no cumplen con ninguna de las caracteristicas
antes mencionadas. Estan conformados por hueso esponjoso, cubierto por una capa
exterior de hueso compacto. Las vértebras son un ejemplo de este tipo de hueso. En la
figura 1.7 se muestran dos ejemplos correspondientes a la configuracion de hueso plano e

irregular.

Figura 1.7 a) El ilion, que forma parte de la cadera, presenta forma de hueso plano b) Vértebra, con una
geometria irregular, [http://www.studyblue.com, 2013].

Debido a que el presente trabajo trata sobre la generacién y analisis de un modelo de hueso femoral,
se profundizara en las caracteristicas anatémicas del fémur asi como de las articulaciones de las

cuales forma parte.

1.6 El fémur

El fémur es el hueso més largo del cuerpo humano, y desarrolla un papel fundamental en el
movimiento y soporte del mismo. Cada ser humano viene dotado de dos fémures, los cuales son

simétricos y estan dispuestos en cada miembro inferior.

La epifisis superior del fémur, también llamada cabeza femoral, articula con la cadera y recibe el

nombre de articulacion coxofemoral. Esta articulacion permite gran libertad de movimiento debido a
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la geometria que presenta la cabeza del fémur y cuenta con cartilago en su superficie que le

permite encajar en la pelvis.

Los principales elementos que constituyen el hueso coxal son el ilion, el isquion y el pubis. El ilion es
un hueso ancho acampanado, que constituye la seccidn lateral y superior de la pelvis y se

caracteriza por las “alas” que se extienden al lado de la espina dorsal.

El isquion soporta el peso de la persona cuando se encuentra sentada y esta unido al pubis en la
parte delantera, y a las alas del ilion en los lados y parte superior. El pubis presenta dos segmentos,

el superior se articula con el ilion y el inferior con el isquion.

En la figura 1.8 se muestra un hueso coxal con sus respectivas zonas anatomicas. Cabe destacar
que este hueso presenta diferencias de acuerdo al género, para cumplir con necesidades biologicas

como lo es el parto en las mujeres.

1.- Acetabulo

2.- Rama inferior
del pubis

3.- Cuerpo del
isquion

4.- Cuerpo del
ilion

5.- Cresta iliaca

6.- Cara semilunar

7.- Fémures

8.- Isquion

9.- Tlion

10.- Pubis

Figura 1.8. A) Vista lateral del hueso coxal con sus respectivas regiones anatomicas. Nétese la zona del
acetabulo, region donde se articula el fémur. B) Vista superior de la cintura pélvica [www.igb.es, 01/08/13],
[Blandine, 1999].

Los principales componentes de la cabeza femoral son:

e La cabeza del fémur: Es la superficie que articula con el hueso coxal. Tiene forma esferoide
y contiene bordes con membrana sinovial, la cual es una capa de tejido que recubre la parte

interna de la capsula articular, que es la que envuelve las articulaciones mdviles.
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Cuello del fémur: Regién que conecta la cabeza femoral con el cuerpo del fémur. Cabe
destacar que el eje del cuello femoral no es el mismo que el del cuerpo del fémur. Este tiene
una inclinacion que forma un angulo obtuso entre el eje del cuerpo del fémur y el eje en el
que se encuentran el cuello y la cabeza femoral y se denomina ‘angulo cervicodiafisario’
(Figura 1.11 A). Su valor normal se encuentra entre los 125° y 135°. Si este angulo aumenta
a 140° o mas, se presenta el caso de coxa valga, que es una deformidad en la cadera que
causa transtornos neuromusculares, displasias esqueléticas y artritis idiopatica juvenil. Si el
angulo disminuye a menos de 120 grados, se presenta el caso de coxa vara, lo que resulta
en piernas mas cortas y problemas como la cojera. Esto puede darse por diversos factores
como fracturas y falta de rigidez en el tejido dseo. En la tabla 1.6 se muestran algunos

valores del angulo cervicodiafisario de acuerdo a la edad.

Tabla 1.6. Valores del angulo cervicodiafisario [Mufioz, 1999].

| Edad | Grados |

Recién nacido 137
Un afio 144
Tres afios 142
Cinco afios 135
9a13 afos 134
15 a 17 afos 128
Adolescentes 126

Otro angulo presente en la parte superior del fémur es el angulo de inclinacién del acetabulo, el cual

permite determinar el cubrimiento de la cabeza femoral por la cavidad acetabular. Se encuentra

entre una linea vertical que se origina en el centro de la cabeza femoral y otra que pasa por el borde

externo del acetdbulo. Su valor normal debe de ser mayor a 25° para que no se presenten
anormalidades (Figura 1.9 B) [Manaster, 2000].

El trocanter mayor: es una protuberancia localizada un debajo de la cabeza femoral. En su
superficie se insertan diferentes musculos, como lo son el gluteo mediano, el obturador
externo e interno, los géminos, el piramidal, el cuadrado crural, los cuadriceps crurales y el

gluteo menor (Figura 1.9 C).
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Trocanter menor: Es una protuberancia menor en la parte posteroinferior respecto al cuello
del fémur. En ésta se inserta el musculo psoasiliaco. Ademas, ambos trocanteres se
encuentran “unidos” por lineas intertrocanterianas anterior y posterior (Figura 1.9 C), donde

se inserta el ligamento ilio-femoral y el musculo cuadrado crural respectivamente.

La parte superior del fémur cuenta con una zona de cartilago de crecimiento, la cual se ubica

entre la epifisis y la metéfisis. Esta zona esta conformada por células cartilaginosas las cuales

son responsables del crecimiento del hueso (aumento de longitud). Una vez que se llega a la

ultima etapa del crecimiento, la zona se osifica y el cartilago desaparece.

-
A
Fosa Trocanter
Cuello Cabeza trocantérea mavor
Trocanter 7\ Cabeza .
mayor " \ /
/ Cuello "
- Trocanter cresta intertrocantérea
~ menor Espolén /¢
!_mea Trocanter
intertrocantérea menor
é D

Figura 1.9. A) Angulo cervicodiafisario. B) Angulo de inclinacién del acetabulo. C) Vista anterior de la parte

superior del fémur, notese la linea de insercion del borde de la membrana sinovial (rojo) y la linea

intertrocantétra (verde). D) Vista posterior del fémur. [Mufioz, 2011], [Netter, 2011].

La parte inferior del fémur forma parte de la articulacion de la rodilla, junto con la tibia y la patela
(también llamada “rétula”). En los seres humanos es la articulacion mas grande del cuerpo y es la

que soporta la mayor parte del peso si el individuo se encuentra de pie.
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La articulacion de la rodilla se puede dividir principalmente en dos partes: la articulacion femorotibial,
en la cual se ponen en contacto el fémur y la tibia, y la articulaciéon femoropatelar, constituida por el
fémur y la rétula (Figura 1.10 A). No hay articulacion entre la tibia y la rétula. El principal movimiento

de esta articulacion es de flexion, aunque también se pueden realizar rotaciones ligeras.

La parte superior de la tibia posee dos cavidades denominadas glenoideas, las cuales se ajustan
con los condilos (protuberancias) de la parte inferior del fémur. Entre la rétula y la parte inferior de
fémur se encuentra el cartilago prerotuliano, el cual amortigua la presion entre ambos huesos [Le6n
Castro, et al., 2004].

Los principales elementos de la parte inferior del fémur son (Figura 1.10):

e Condilo medial: En su cara lateral destacan dos relieves 6seos, la tuberosidad interna a la
cual se va a insertar el ligamento lateral interno y el tubérculo del aductor mayor, en donde
se inserta el musculo del mismo nombre, asi como el gemelo interno.

e (Condilo lateral: Es mas voluminoso que el medial, y en este se inserta el ligamento lateral
externo en la tuberosidad externa de su cara lateral, asi como los musculos popliteo y
gemelo externo. La depresion ubicada entre los condilos medial y lateral se denomina fosa
intercondilea y es donde se insertan los ligamentos cruzados (anterior y posterior).

e Epicondilo: Es una protuberancia ésea en el fémur y se divide en lateral y medial. Su

principal funcién es la insercién de musculos y ligamentos.

La disposicién geométrica del fémur con la articulacion de la rodilla se puede definir mediante
varios angulos (Figura 1.11). El angulo femorotibial se encuentra entre los ejes del fémur y la
tibia respectivamente. Cambia con el crecimiento y generalmente se mide con su angulo
complementario, que normalmente se encuentra entre 173° y 177° [Mufioz, 1999]. Si el angulo
complementario mide mas de 177° se presenta el caso de genu varo, en el cual existe una
inclinacién hacia afuera de la pierna en relaciéon con el muslo, lo que en apariencia se refleja

como “piernas arqueadas”.

Por el contrario, si el angulo mide menos de 170° el caso es genu valgo, que es una deformidad en
la que las rodillas se aproximan a la linea media del cuerpo, resultando en rodillas muy juntas y pies

Gy N

separados, similar a una “v” inversa.
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A Fémur
Patela
(Rétula)
Peroné -
B \‘ é
Epicéndilo ,, Epicéndilo 752, ) Epicéndilo
lateral ;' o) s)\i medial Tff ~ lateral
o el Céndilo +44 cendilo
Céndilo C : lateral
lateral rot:I::na _— s
intercondilea

Figura 1.10 A) Vista anterior de una rodilla derecha donde se muestra la posicion de la patela. B) Vista anterior
de la parte inferior de un fémur con sus elementos constitutivos C) Vista posterior de la parte inferior de un
fémur con sus elementos constitutivos. [Netter, 2012].

El &ngulo condilodiafisario del fémur es la relacion que existe entre los condilos del fémur y el eje
longitudinal del mismo en el plano sagital (lateral). Su valor normal es de aproximadamente 34°. Otra
forma de medir la orientacion de los céndilos es mediante la medicion del eje mayor longitudinal de

los mismos y el eje de la diafisis, que tiene un valor normal de 130° [Mufioz, 1999].

=

A C

Figura 1.11. A) Angulo femorotibial y su complemento. B) Angulo condilodiafisario lateral. C) Linea condilotibial
[Mufioz, 2011].

Por ltimo cabe destacar que la longitud del fémur varia dependiendo de cada persona, tanto del
género, edad y morfologia de la misma, por lo que no existe un valor nominal para éste, aunque un

rango aceptable de longitudes del fémur parte desde los 34 hasta los 43 [cm].
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Capitulo 2. Biomecanica del fémur humano

La quinesiologia se encarga del estudio del movimiento humano y contempla varias areas, entre las
cuales esta la biomecanica. Esta Ultima describe precisamente el movimiento y sus causas en seres
vivos utilizando la ciencia de la mecanica. Principalmente tiene como objetivos la mejora del

rendimiento del individuo de estudio y el tratamiento de lesiones.

La forma de analizar de la biomecénica cae dentro de un ciclo entre el analisis cualitativo y el
analisis cuantitativo. El cuantitativo involucra la medicion de las variables y por lo general se apoya
en instrumentacion y equipo para llevarse a cabo. En cambio, el anélisis cualitativo ha sido definido
como “la observacion sistematica y juicio introspectivo de la calidad del movimiento humano con el

propdsito de proveer la intervencion mas apropiada para mejorar el desempefio” [Knudson, 2007].

2.1 Biomecanica del fémur: zonas de accién y limitaciones.

El fémur constituye uno de los principales elementos del miembro inferior, formando parte de tres de
las articulaciones més importantes para el movimiento: la coxofemoral, la patelofemoral y la
tibiofemoral, estas dos ultimas formando la rodilla. Principalmente se pueden distinguir tres planos

principales (Figura 2.1) con sus respectivos ejes para catalogar los movimientos, los cuales son:

-El plano frontal en el cual se sitUa el eje transversal. Alrededor de éste se ejecutan los movimientos

de flexo-extension de la cadera y de la rodilla.

—— Plano Frontal
Plano Sagital

Plano Transversal

Figura 2.1 Planos en el cuerpo humano [Nordin, 2001].
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-El plano sagital, sobre el cual se encuentra el eje anteroposterior y sobre el cual se realizan los
movimientos de abduccidn y aduccion de la cadera. La rodilla no realiza ningin movimiento sobre

este eje.

-El plano transversal que es atravesado por el eje vertical y sobre el cual se desarrollan los
movimientos de rotacién externa y rotacion interna de la cadera. Paralelo al eje transversal se
encuentra el eje longitudinal de la pierna, sobre el cual la rodilla presenta un segundo grado de

libertad, sin embargo esto ocurre sélo cuando la rodilla se encuentra flexionada.

El principal movimiento de la cadera es el de flexion, y la amplitud de movimiento depende de la
situacion. Si se trata de una flexidn activa, esto es, cuando el movimiento es realizado por la accién
de los musculos, el angulo no sobrepasa los 120°, con la rodilla flexionada (Figura 2.2 A), y los 90°
cuando la rodilla no esta flexionada (Figura 2.2 B). Si se trata de una flexion pasiva, que es con la
ayuda de accesorios, por ejemplo al sentarse, su amplitud puede superar los 120°, dependiendo de

la posicion de la rodilla.

El movimiento de extension de la cadera dirige a la pierna por detras del plano frontal. La extension
activa tiene una amplitud de aproximadamente 20° mayor cuando la rodilla esta extendida que

cuando esta flexionada debido a los musculos isobraquiales (Figura 2.2 C).

Figura 2.2 Movimientos de flexion y extension de la cadera A) Flexion activa con la rodilla flexionada B) Flexion
activa con la rodilla sin flexionar C) Extension activa con la pierna extendida D) Extension activa con la rodilla
flexionada. [Kapandji, 1998].

Otro movimiento realizado por la articulacion de la cadera es el de abduccion, el cual se aleja el
fémur del plano de simetria del cuerpo. Generalmente este movimiento se realiza con las dos

caderas simultaneamente, a partir de los 30° de amplitud, debido a que ocurre una basculacién en la
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pelvis. Este movimiento se ve limitado por el impacto del cuello del fémur, sin embargo la amplitud
se puede aumentar mediante el ejercicio y el entrenamiento. La abduccion activa va de los 120° a

los 130°, mientras la pasiva puede alcanzar los 180° (Figura 2.3 B).

El movimiento de aduccidn resulta en direccion contraria al de abduccion, ya que aproxima al fémur
al plano de simetria del cuerpo humano. No existe un movimiento de aduccidén pura ya que los
miembros estan en contacto en la posicion de referencia. Sin embargo se tiene un movimiento
combinado con flexion, extension ¢ abduccion. En todos los movimientos de aduccion combinada la

amplitud maxima del angulo es de 30° (Figura 2.3 A).

El movimiento de rotacién longitudinal de la cadera se realiza sobre el eje mecanico del miembro
inferior, en este caso sobre el fémur. Cuando se giran los pies hacia afuera (rotacion externa) o
hacia adentro (rotacion interna), y la rodilla se encuentra totalmente extendida, la rotacion la realiza
completamente la cadera (Figura 2.3 C). La rotacion esta limitada por la geometria del cuello
femoral. Los nifios tienden a tener mayores amplitudes de rotacion debido a la relativamente alta

elasticidad del fémur, sin embargo en edades adultas y avanzadas este rango disminuye.

Otro ultimo movimiento realizado por la cadera es el de circunduccion, el cual es una combinacién
simultdnea de todos los movimientos elementales alrededor de los tres ejes. La amplitud del mismo
varia dependiendo de cada persona, asi como del género y la edad, ya que mientras algunos
individuos puedan desarrollar mayores amplitudes de acuerdo a su estilo de vida, otros pueden
desarrollar méas faciimente la amplitud debido a sus caracteristicas fisicas, por lo que no hay limites

0 parametros para este movimiento complejo.

La parte de los condilos posee una gran movilidad, necesaria para las diversas condiciones a la que
es sometida la rodilla, como soportar una carrera y las irregularidades del terreno. Ademas la zona
debe de soportar cargas importantes debido al peso del individuo. A pesar de que la rodilla tiene
menos grados que libertad que la cadera, su complejidad reside en la cantidad de ligamentos y

tendones que funcionan como amortiguadores y guias del movimiento.
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Figura 2.3 A) Aduccién activa B) Abduccion activa C) Rotacion longitudinal, posicion neutra, rotacion interna y
rotacion externa [Kapandji, 1998].

Esto solo reduce su movimiento a uno principal y uno secundario. El principal movimiento de la
rodilla es el de flexion, mientras el segundo consiste en una rotacién, sin embargo este movimiento

es imposible cuando la articulacién se encuentra en maxima extension.

En el presente trabajo se modelara el comportamiento del fémur a distintas solicitaciones, sin
embargo, no se consideran elementos pertenecientes a la rodilla, como por ejemplo, los tendones o
la patela. Las zonas donde actuan estos elementos si se consideran, por lo que a continuacion se

describiran.

El mecanismo de movimiento entre la tibia y el fémur es de rodamiento y deslizamiento. La magnitud
de estas dimensiones cambia a través del rango de flexion, y va disminuyendo conforme la flexion es
mayor (Tabla 2.1), esto debido a que el area del fémur que entra en contacto es la posterior de los

condilos.

Ademés es importante el distanciamiento relativo que existe entre los elementos, ya que sirve para

ubicar la zona donde recaen las fuerzas. Nahass, et al., 1991, determiné in vivo el desplazamiento
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relativo entre la tibia y el desplazamiento posterior del fémur, obteniendo un valor de 12.5 [mm] al

momento de caminar y de 13.9 al subir escaleras.

El contacto con la patela cambia conforme la articulacion es flexionada, sin embargo, el area de
contacto es mucho menor que con la tibia. En la tabla 2.2 se muestra el cambio de area de la
articulacion patelofemoral de acuerdo al angulo de flexion, donde a mayor angulo el area

incrementa.

Tabla 2.1 Area de contacto de la articulacion tibiofemoral [Maquet, et al., 1975].

Area de contacto tibiofemoral

Flexion de la rodilla Area de contacto

[grados] [cm?]
-5 20.2
5 19.8
15 19.2
25 18.2
35 14
45 13.4
55 11.8
65 13.6
75 1.4
85 12.1

Tabla 2.2 Area de contacto de la articulacion patelofemoral [Huberti, et al., 1984].

Area de contacto Patelofemoral

g . Area de contacto +
Flexion de la rodilla . \
[grados] (desviacion estandar)
[cm?]
20 2.6 (04)
30 3.1(0.3)
60 3.9(0.6)
90 41(1.2)
120 4.6 (0.7)
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Los musculos encargados de dotar de movimiento al fémur son varios, y la importancia que tienen
depende directamente del movimiento que se esté realizando. Estos se clasifican de acuerdo a su
posicién, para la parte de la cadera, y de acuerdo a su funcion, para la parte de la rodilla, siendo los

mas destacados los siguientes:

-Los musculos flexores: Se encuentran delante del plano frontal que pasa por el centro de la
articulacién y los mas importantes son el iliaco, el cual es el mas potente de todos los flexores y se

fija en el trocanter menor del fémur, realizando principalmente una accion aductora.

El sartorio funge como flexor de la cadera y estéd involucrado en la abduccién y en la rotacion
externa. Posee una potencia de 20 [W] la cual es utilizada principalmente en flexién. Asimismo el
recto anterior posee una potencia de 49 [W] y su accion depende del grado de flexion de la rodilla, a
mayor flexion de ésta, mayor accion del musculo, por lo que su principal participacién es en los
movimientos de extension de rodilla con flexién de cadera, por ejemplo en la fase de oscilacion de la

marcha.

Iliaco

Recto Anterior

C

Figura 2.4 A) Abduccion y rotacién interna donde interviene el Sartorio B) Extension de cadera y flexion de
rodilla, donde interviene el recto anterior C) Ubicacion y direccion de accion de algunos misculos que acttian
sobre el fémur [Kapandiji, 1998].

Los musculos extensores de la cadera son aquellos que estan situados detrés del plano frontal, y
entre ellos se distinguen dos grandes grupos, los que se insertan en la diafisis superior del fémur y

los que se insertan en la zona de la rodilla.

24



BIOMECANICA DEL FEMUR

De los musculos ubicados en la zona de la cadera el mas importante es el gluteo mayor, el cual es el
mas fuerte y potente del cuerpo, y su trabajo lo complementan el gluteo mediano y el menor. Los
musculos del segundo grupo son los isobraquiales, constituidos por el biceps femoral, el
semitendinoso y el semimembranoso, y su potencia total es de 216 [W]. Ademas, su eficiencia

depende de la posicién en la que se encuentre la rodilla.

- Glateo Mediano

Gliateo Menor

—\= Isobraquiales

Figura 2.5 Musculos situados detras del plano frontal y su linea de accion [Kapandji, 1998].

El musculo que interviene mayoritariamente en el movimiento de la rodilla es el cuédriceps crural, el
cual realiza la extension de la misma y esta postrado sobre la cara anterior de la parte inferior del

fémur.

En la tabla 2.3 se pueden observar algunos musculos con su potencia, destacandose entre ellos el

gluteo mayor.

Tabla 2.3 Musculos que intervienen en el movimiento del miembro inferior y sus potencias [Kapandiji, 1998].

m Potencia [W] Superficie [cm?]

Sartorio 20 -
Recto Anterior 49 -
Gluteo Mayor 334 66
Isobraquiales 216 -

Gluteo Mediano 157 40
Gluteo Menor 48 15
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Las zonas donde se insertan y se originan los musculos en el fémur se muestran en la figura 2.6.
Cabe destacar que no existe ninguna diferencia significativa entre el origen y la insercion del
musculo que repercuta en el comportamiento mecanico del mismo. Asimismo, para el presente
trabajo sdlo se considerara la accion de los musculos mas sobresalientes para el movimiento y
estabilidad del fémur, como por ejemplo el gliteo mayor y el medio.

Obturador interno
y gemelos supenor

e inferior / ,
: - Obturador interno

Piriforme
Gliteo Medio

¥ Cuadrado Femoral

Gliateo Menor

Vasto Lateral

—— Iliopsoas

Iliopsoas
-— Gliteo Mayor

Vasto Medial
Vasto Intermedio

||} ———Vasto Lateral

Aductor Mayor
" Aductor Corto

Pectineo Vasto Intermedio

““Biceps Femoral
~—- Aductor Mayor

Vasto Medial

Aductor Largo
~ Vasto Lateral

Articular de la rodilla—&

Aductor
Mayor

=]

astrocnemio

-"h-: \

Pantar
Gastrocnemio
(Cabeza lateral)

— Popliteo

-
V—\
L

‘m

Figura 2.6 Origenes (rosado) e inserciones (azul) de los musculos del fémur en el plano anterior (izquierda) y
posterior (derecha) [Netter, 2012].

2.2 Solicitaciones comunes presentadas en el fémur

Una vez revisadas las zonas de accién en el fémur, asi como sus principales movimientos, es
posible realizar un analisis que contemple situaciones comunes que se presenten en el fémur. Una
vez determinadas las fuerzas de reaccion sobre las articulaciones involucradas en los movimientos
cotidianos del fémur, se utilizaran estos valores como condiciones de frontera para un modelo 3D de

fémur analizado mediante elemento finito.
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2.2.1 Estancia de pie

Para el caso en donde un individuo permanece de pie, se considera a una persona de 90 [kg] con un
peso adicional de 40 [kg]. Dicho peso se distribuye en ambos miembros inferiores y se resta el
correspondiente de ambos miembros inferiores, resultando en una carga de 500 [N] para cada
articulacién de la cadera. La disposicion geométrica del fémur en este caso es la correspondiente a

permanecer en posicion de pie, donde el fémur se encuentra a 9 grados del eje vertical del cuerpo.

2.2.2 Subir por las escaleras

Para el caso en el que un individuo sube las escaleras, se realiza un analisis estatico en el instante
que se tiene una pierna en apoyo y la otra en voladizo, considerandose una situacion que involucra
fuerzas en el fémur del miembro en apoyo (Figura. 2.7A). Una vez planteada la postura analizada, se
determina la direccion y sentido de los vectores pertenecientes a los musculos y ligamentos
involucrados para determinar la fuerza de reaccion en la articulacion. Para el caso de la rodilla, las
fuerzas involucradas son el peso del individuo, la fuerza de reaccion de la articulacion, y la fuerza
que ejerce el tendon patelar, el cual es accionado por los cuadriceps. El peso correspondiente es de
84 [kg], ya que se descarta el peso de la pantorrilla y el pie. Considerando balance entre estos tres
vectores, ademas de considerarlos coplanares, se determina el valor de la fuerza de reaccién en la

articulacion.

Para la cadera se analiza la fuerza de reaccion de la articulacion, la del peso del individuo y la fuerza
ejercida por el gluteo mayor. La postura en el instante analizado es de suma importancia, ya que de

ésta dependen las direcciones y sentido de los vectores involucrados.

A B 7 &
FRA

GM

Figura 2.7 A) Instante analizado. Un miembro es el soporte de todo el cuerpo al momento de subir escaleras. B)
Vectores resultantes en el anélisis de la rodilla C) Vectores resultantes en el anélisis de la articulacion de la
cadera. [cg-node.com, 18/08/13].
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Los pesos utilizados para los calculos fueron de 84 y 75 [kg] respectivamente, ya que se descartaba
la parte del cuerpo que se encontraba por debajo de la articulacion. Finalmente los valores de las
fuerzas de reaccion sobre las articulaciones fueron de 3296 [N] para la rodilla y de 2575 [N] para la

parte de la cadera, siendo varias veces mayores que el peso corporal.

2.2.3 Sentadilla

&

Figura 2.8 Postura de la sentadilla analizada [puntofape.com, 18/08/13].

En este caso se considerd a un individuo de 90 [kg] que descendia con un peso adicional de 60 [kg],
analizando la postura en la cual el fémur casi tiene una posicion horizontal (Figura 2.8). Para la
articulacién de la rodilla se analizé la reaccion debida al peso y la fuerza ejercida por los cuadriceps.
Para la zona de la cadera se analizé la reaccion a partir de la fuerza ejercida por el gluteo mayor.
Una vez mas se simplificd el calculo al involucrar solamente éstos musculos en un mismo plano. Los
resultados obtenidos involucraban una fuerza de reaccién de 3587 [N] para la rodilla y 3355 [N] para
la articulacién de la cadera. La magnitud de estos valores se determind para solo un miembro
inferior, considerando que la carga se distribuia en ambas piernas, ademas se descartd el peso de

las partes del cuerpo que se encontraban por debajo de la articulacion.

2.2.4 Apoyo sobre un pie

Otro caso analizado fue el de la estancia sobre un solo pie. Para esta condicién se consideré que la
fuerza de reaccion en los condilos era igual al peso del individuo (84 [kg] restando el peso de la

pantorrilla). Sin embargo se consideré un movimiento de abduccion por parte del gluteo mediano,
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debido a que al mantenerse el cuerpo apoyado sélo por un pie el centro de gravedad cambia, por lo
que existe la necesidad de aplicar una fuerza que equilibre al cuerpo y que evite que caiga hacia un

costado.

Glateo
Mediano

Figura 2.9 Estancia sobre un pie, donde el gliteo mediano realiza una abduccion para contrarrestar el cambio
del centro de gravedad de la persona.

Resolviendo los vectores coplanares correspondientes a la fuerza ejercida por el gliteo mediano y el
peso del individuo se encuentra la fuerza de reacciéon en la cabeza femoral, que resulta ser
aproximadamente 2.6 veces el peso del individuo. Considerando un peso de 90 [kg], la fuerza de

reaccion en la cadera es de 2295 [N], mientras que en la rodilla es de 824 [N].

2.2.5 Caida de rodillas

Se analizd un caso de una caida sobre las dos rodillas a una distancia de 50 [cm]. En promedio es
una altura por debajo de la rodilla, por lo que la caida no representa algin estado critico en la
articulacion. Primero se analiz6 la velocidad con la que las rodillas impactaban el suelo, resultando
de 3.13 [m/s]. Con esta velocidad se calculo la energia cinética contemplando la masa del individuo

(90 [kg]) para posteriormente obtener la fuerza del impacto con la distancia de medio metro como

energia cinética

referencia (F = ). La fuerza de reaccion resultante fue de 883 [N], mientras que para

distancia

la cadera resulté de 600 [N]. Estos valores son relativamente pequefios y no representan
complicaciones para el fémur, sin embargo las zonas afectadas por la caida involucran tejidos

menos resistentes que pueden verse afectados, como los tendones, los musculos y la piel.
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2.2.6 Solicitaciones multiples

Ademas de los casos que se presentan en la vida diaria, el fémur puede estar sujeto a otras
condiciones de carga Unicas, como a traccion pura, donde cargas iguales, colineales y opuestas se
aplican en el elemento. Debido a la anisotropia y a la predisposicién anatémica del fémur, se sabe
que la curva esfuerzo-deformacion es mayor en la direccion longitudinal del fémur, y ésta va
disminuyendo conforme la tensién cambia de angulo hasta su forma minima la cual corresponde a

una tension en direccion perpendicular a la que generalmente tiene la diafisis.

La compresién se aplica en direcciones opuestas y colineales, pero en direccion del elemento. El
fémur no presenta predisposicion a falla mediante este tipo de solicitacion, ya que en el cuerpo
humano generalmente los huesos cortos son los que méas son sometidos a compresion, como las

vértebras, donde un exceso de carga puede ocasionar problemas como hernias discales.

A pesar de que el fémur presenta buena resistencia a compresién, presenta una resistencia menor
cuando presenta esfuerzos cortantes. La estructura se deforma internamente de manera angular,
donde puede llegar a fallar en las zonas menos resistentes, como lo es en ambas epifisis las cuales

contienen hueso trabecular.

La flexién se presenta cuando las cargas se aplican de tal forma en la estructura que ésta tiende a
flexionarse sobre un eje. Este tipo de carga ocasiona que se produzcan esfuerzos de traccion y de
compresion a lo largo del hueso, los cuales van a depender de la zona en donde las cargas sean
aplicadas, como de la geometria del fémur, el valor de estos esfuerzos dependera de la zona
anatomica. Debido a que el fémur es un hueso largo, es susceptible a fallar por cargas que
produzcan flexion, mas comunmente flexién sobre cuatro puntos, ya que tanto la cadera como la

rodilla pueden producir momentos que hagan fallar al hueso en su punto mas débil.

Otro tipo de carga que puede afectar al fémur es la torsién, donde la carga provoca que la estructura
se gire sobre un eje provocando esfuerzos cortantes maximos a lo largo de la misma, asi como

esfuerzos de traccion y compresion en un plano diagonal al eje neutro del hueso.

Aunado a eso se pueden presentar casos de cargas combinadas, donde se presenten condiciones
que involucren la combinaciéon de dos o mas de las solicitaciones previamente mencionadas, las

cuales generan un estado de esfuerzos significativo sin necesidad de aplicar grandes cargas.
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Capitulo 3. Modelos de Hueso

3.1 Modelos de hueso trabecular
3.1.1 Primeros modelos de estructura esponjosa

El método de elementos finitos se ha aplicado a modelos de hueso trabecular desde la década de
los noventas. Los primeros modelos se reconstruyeron mediante la digitalizacion de cortes del hueso
trabecular, para posteriormente voxelizar las imagenes digitales y tener un modelo tridimensional.
Las desventajas de ese entonces era que no existian programas comerciales para el analisis, por lo
que se debia de generar un algoritmo de anélisis para la geometria formada. En 1995 Rietbergen, et
al. generaron un modelo con elementos cubicos, que comprendia una regién cubica de 5[mm)]. Este
modelo constaba de 296 679 elementos, siendo cada voxel un elemento finito. Los resultados
encontrados en este analisis fue el valor de un médulo de elasticidad comprendido entre 2.23 y 10.1
[GPal].

Figura 3.1 Detalle del modelo de hueso trabecular generado mediante voxeles ctbicos. Nétese el tamario de los
elementos finitos [Grenestedt, 2000].

3.1.2 Estructuras de Voronoi

Estas estructuras generalmente analizadas en 2D, surgen de un mapa aleatorio de puntos, también
llamados puntos de nucleacién, los cuales almacenan la informacion referente a la proximidad entre
estos. Para que el modelo tenga cierta validez, se escogen los puntos de nucleacion a partir de
secciones de hueso esponjoso para promover una generacion con tendencia a la geometria de éste.
A partir de esto se genera un arreglo de poligonos o “diagrama” para modelar el hueso trabecular, lo
que le da una ventaja sobre los ya comentados panales, debido a que presenta una geometria no
uniforme y mas similar. Ademas, el grosor de las trabéculas es variable, por lo que la densidad del
arreglo no es igual en todas las zonas, como seria el caso de un arreglo de panales o de celdas

unitarias.
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Figura 3.2 Modelo de hueso trabecular modelado mediante diagramas de voronoi y analizado con método de
elemento finito. [Ramirez et al., 2007].

3.1.3 Modelos a partir de renderizacion

En los Ultimos afios, se han generado nuevas metodologias de generacién de modelos de hueso,
apoyadas con la tecnologia. Dichos modelos pueden ser generados a partir de imagenes obtenidas
ya sea por experimentacion ‘in vivo’, 0 mediante ensayos destructivos, como lo es el realizar cortes

directamente en el hueso para obtener muestras y trabajar con ellas.

Un método para obtener modelos de hueso trabecular fehacientes es mediante microtomografias y
un algoritmo que reconstruya las superficies. En la figura 3.3 se muestra una microtomografia

obtenida a partir de una vértebra.

E\ |

Figura 3.3 Vista superior de una vertebra de ovino después de que el arco vertebral ha sido removido; A) El
disco intervertebral es visible con el niicleo pulposo. En la imagen B) se muestra una microtomografia de la
vértebra donde se aprecia la zona trabecular [Harrison et al., 2010].
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Una vez generado el modelo mediante técnicas de micro escaneo (36 um de resolucion), se somete
a analisis FEM. En este andlisis, se asignd un coeficiente de Poisson de 0.3 y un mddulo de
elasticidad de 8.56 [GPa].

Figura 3.4 Anélisis FEM de una vértebra de ovino, (Harrison et al., 2010).

3.1.4 Modelos basados en FEM y prototipado rdpido

En este tipo de modelos se compara el comportamiento mecanico de la simulacion en elementos
finitos junto con los resultados experimentales de pruebas mecanicas aplicadas a elementos de
hueso trabecular generados mediante prototipado rapido, como el generado por Mc Donnell et al,
2010. El prototipado rapido es utilizado para fabricar elementos de ceramica, metal y plastico, y

consiste en ir afiadiendo capas hasta generar la geometria deseada.

En estos modelos comparativos, tanto el elemento destinado al analisis por elementos finitos como
el prototipo rapido, son obtenidos a partir de microtomografias y renderizacion. Para asegurar que
los resultados obtenidos con las pruebas mecanicas de los prototipos rapidos son confiables,
previamente se llevan a cabo ensayos mecanicos de especimenes reales de hueso trabecular y
elementos resultantes del prototipo rapido. Una vez con los valores obtenidos de las pruebas, se
determina un factor de correccion el cual se aplica a los resultados de las pruebas mecanicas con
prototipos rapidos para asemejar los resultados con los reales obtenidos con probetas de hueso
trabecular. En la figura 3.5 se muestra la metodologia seguida para llevar a cabo la elaboracion del

prototipo rapido, en el cual se utilizé polvo ‘Duraform PA-12’:
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Muestra de hueso
trabecular Escaneo pCT

Archivo *.stl 3D

Miquina de Sinterizacién Modelo a partir de
Laser Selectiva Prototipo Rapido

Figura 3.5 Proceso de manufactura del modelo de hueso trabecular mediante prototipado répido [Mc Donnell et
al., 2010].

3.2 Modelos de hueso femoral

En la siguiente seccion se muestran modelos de hueso femoral, los cuales sirven de comparacion
para el modelo del presente trabajo. Debido a que originalmente el propdsito era crear un modelo
que incluyera la zona trabecular y el hueso cortical, se anexaron los modelos de hueso trabecular.
Sin embargo, crear un modelo de hueso femoral que incluya a detalle la zona trabecular, conlleva
una complejidad tanto en la parte de la creacion de la zona trabecular, la instrumentaciéon necesaria
para realizarlo (micro tomdgrafo) y el nimero de elementos resultantes de todo el modelo. Por eso,
en el presente trabajo se limitd a considerar la zona trabecular como homogénea. En un futuro, el
presente trabajo puede utilizarse como base para generar un modelo mas preciso que involucre las

zonas de hueso esponjoso a mas detalle.

A continuacion se presentan algunos modelos de hueso femoral desarrollados en afios pasados.
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3.2.1 Modelos aplicados al contacto con la cadera y la rodilla

El fémur esta unido con otro hueso que es muy importante para los seres vertebrados: la cadera. Es
por esto que el estudio del comportamiento permite conocer su mecanismo de funcionamiento y
fallas, asi como para tener una buena caracterizacion y generar informacion para el disefio de

prétesis efectivas.

El modelo de Bessho et al. 2007, consistia en la mitad superior del fémur, al cual se le aplicaban
condiciones que simularan el contacto con la cadera. Un objetivo de este trabajo fue la obtencién de
las deformaciones en la superficie del fémur, ya que un valor excesivo de éstas provocaria una
fractura. Para asegurar la validez del modelo, se compar6 con ensayos mecanicos aplicados a un

fémur.

El modelo se gener6 mediante tomografias de las cuales se obtuvieron secciones en el plano
coronal (frontal) para generar el modelo en 3D y posteriormente fue analizado mediante elemento
finito. En este caso, las propiedades asignadas a la zona trabecular fueron consideradas cémo 0.8
veces los valores asociados a la zona cortical. Los resultados obtenidos fueron favorables ya que las
zonas de falla de las pruebas mecanicas y del modelo analizado por elemento finito eran similares,
de modo que el método es fiable para predecir las zonas de falla que se presentan bajo ciertas

condiciones de carga.

Figura 3.6 Ensayo de compresién uniaxial. Un ensayo a compresion cuasiestatica, donde el fémur fue colocado
a 20° del plano coronal y la carga fue aplicada a una velocidad de 0.5 [mm/min]. [Bessho et al. 2007].
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Existen otros estudios sobre la cabeza femoral, como el de Jing-Guang et al. 2009, En el que se
obtuvo la informacién de la densidad a partir de absorciometria con rayos X, para posteriormente
aplicarla a un modelo FEM. En este estudio se analiz6 el esfuerzo presentado contra el angulo que
presenta la cabeza femoral de varios pacientes. La relacion que se encontré en este trabajo fue la

que se presenta en la grafica 3.1.
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Grafica 3.1 Relacion entre el esfuerzo de Von Mises y los angulos del cuello femoral [Qian et al. 2009].

Existen otros modelos que simulan las condiciones de accidentes, como por ejemplo caidas. En el
estudio de Bryan et al. 2009, se analizaron 1000 fémures creados estadisticamente con diferentes
propiedades cada uno y se analizaron bajo las mismas condiciones, donde algunos presentaron

riesgo inminente de falla. Este estudio simula el impacto de una caida oblicua de lado.
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Figura 3.7 Condiciones de carga aplicadas a cada modelo de fémur para simular la caida [Bryan et al. 2009].
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Los resultados de este estudio fueron que los fémures que fallaron a la hora de aplicar las
condiciones de carga presentaban una zona cortical muy delgada en la zona de la cabeza femoral,
lo que ocasionaba grandes deformaciones y por ende la fractura.
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Figura 3.8 Areas que sufrieron la mas alta deformacién debido a la caida: a) Intertrocantérica b) Anterior
subcapital y c) regiones miltiples. [Bryan et al. 2009].

3.2.2 La malla del fémur

Para obtener resultados confiables, es necesario contar con una malla uniforme y que no cuente con
elementos desproporcionados que puedan generar errores a la hora de realizar calculos, como por
ejemplo, si se tiene una malla con elementos de diferentes tamafios, las deformaciones no seran las
mismas en dos elementos que estén juntos, aunque los elementos se encuentren bajo las mismas

solicitaciones.

Tetra Hexa Hexa

Figura 3.9 Mallas tetraédricas y hexaédricas del fémur proximal. [Ramos et al. 2006].
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El estudio de Ramos concluye en que la utilizacién de elementos tetraédricos lineales brindaban
resultados mas cercanos a los valores tedricos, pero los elementos hexaédricos presentaban mas
estabilidad y menos influencia al grado de refinamiento de la malla. Sin embargo los resultados con

ambos elementos no presentaban diferencias muy significativas.

3.2.3 Modelos con prétesis

Existen modelos que analizan el comportamiento del fémures modificados con protesis, los cuales
evaluan el desempefio de la prétesis y las reacciones que se presentan en las demas zonas del
fémur, evitando que sucedan efectos contraproducentes. Ademas también se estudia el

comportamiento del hueso trabecular y la remodelacion que ocurre en éste al implantar una prétesis.

71e%

Figura 3.10 Implante de cabeza femoral. [Bryan et al. 2012].

3.3 Valores reportados

Ademés de la metodologia usada, es indispensable reportar valores que ayuden a crear un estandar
fidedigno de comparacién para futuros modelos y estudios, por lo que en esta seccion se revisaran

algunos valores reportados en diversos articulos a lo largo de los ultimos afios.

Taylor et al., 1996, realizaron un analisis de compresion y flexion en un fémur, donde obtuvieron las
medidas del modelo a partir de radiografias. Los valores de esfuerzos reportados van desde los 25

hasta los 60 [MPa] con fuerzas que no excedian los 2 [kN].

En el trabajo de Kumar & Francis, 2012, se evalta el fémur con el peso del individuo a diferentes

angulos, resultando en fuerzas no mayores a 400 [N] y con valores de esfuerzo no mayores a los 48
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[MPa] en el caso mas critico. A pesar de que los valores reportados de esfuerzo no suponen un
estado critico en el fémur, si son elevados para la fuerza que se aplicé. Probablemente esto se debe

a la forma en la que se aplicaron las fuerzas en el modelo.

Otros trabajos también involucran las fuerzas producidas por los musculos como es el caso del
trabajo de Seo et al., 2012, en donde se analizé el ciclo de la marcha con equipo de instrumentacion
para determinar la fuerza de los musculos del miembro inferior, resultando ser el gluteo maximo,
medio y menor los mas significativos.
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Figura 3.11 Valores reportados por Seo et al., 2012.

Los valores de esfuerzo en el fémur no sobrepasaban los 70 [MPa] en el modelo de elemento finito,
el cual fue creado mediante tomografias en el fémur con valores de médulo de Young de 17 y 1.5

[GPa] para la zona cortical y trabecular respectivamente.
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Otros modelos que simulan el ciclo de la marcha como el de San Antonio et al., 2012, en donde el
modelo constaba tan soélo de la mitad superior de fémur. Los valores reportados no exceden los 20
[MPa] (figura 3.) .

Figura 3.12 Valores de esfuerzo reportados por San Antonio et al., 2012.
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Capitulo 4. Generacion de un Modelo de Hueso Femoral

En el presente capitulo se muestra la metodologia propuesta para la generacion de un modelo de
fémur. Esta involucra la reparacion de la malla proveniente del escaneo 3D de una cabeza de fémur
real de humano, que se une con la parte inferior que corresponde a los céndilos, creados a partir de
tomografias. Cabe destacar que el proceso es iterativo, sin embargo los resultados obtenidos
permiten un correcto andlisis del fémur, asi como la posibilidad de editar partes del modelo sin

perder informacién valiosa del mismo.

4.1 Limpieza

El modelo de fémur se cred mediante la union y arreglo de las dos epifisis correspondientes a este
hueso. Ambas partes fueron obtenidas mediante metodologias diferentes. La parte de la cabeza
femoral fue resultado de un escaneo 3D de un fémur de ser humano el cual estaba fracturado en la
zona de la diafisis, por lo que se obtuvo un archivo *.stl que consistia tan solo de la superficie

externa de la cabeza femoral y parte de la diafisis.

Figura 4.1 Archivo *stl obtenido mediante el escaneo de un fémur de humano. Nétense las imperfecciones en
las superficies, asi como el limite de la diafisis.

Como se aprecia a agrandes rasgos en la figura 4.1, el archivo *.stl obtenido del escaneo no
presenta una geometria del todo perfecta ni una malla regular, debido a defectos y discontinuidades

a lo largo de toda la superficie. Para solucionar lo anterior se removieron todos elementos y nodos
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conflictivos, donde en algunos casos presentaban las caras de la superficie invertidas e incrustadas
dentro de la misma como se puede apreciar en la figura 4.2. Esto se realizd con el software
MeshLab® el cual es del dominio publico, donde se inspeccion6 toda la superficie tanto interna como
externa y se removieron los elementos erroneos. En la figura 4.2 se muestran dos partes conflictivas

correspondientes al archivo del fémur, asi como elementos triangulares con tamafios irregulares.

Figura 4.2 Zonas conflictivas del archivo *.stl correspondiente a la cabeza femoral A) De la parte exterior de la
malla, B) En el interior de la malla.

Una vez corregidos estos errores, se recortaron los bordes de la diafisis para cerrar la malla con la
opcion de cerrar huecos que viene dentro de la paqueteria, y se utilizd un algoritmo de
reconstruccion de superficies para homogeneizar toda la superficie, ya que la porcion de malla que
se creo para cerrar el agujero de la diéfisis no corresponde con el tipo de malla del archivo original.
El primer algoritmo de remallado utilizado fue el “VCG” que proviene de Visualization and Computer
Graphics Library, la cual es una libreria de cddigo abierto creada para la manipulacion,
procesamiento y visualizacion con OpenGL (Libreria de Graficos Abierta) de mallas triangulares y

tetraédricas [Cignoni et al., 2013].

Los parédmetros utilizados para esta reconstruccién no son importantes, ya que no es la malla final
de la geometria. El resultado obtenido con la aplicacion de este algoritmo es una reconstruccion
completa de la malla, en donde se modifica el tamafio y la cantidad de elementos, se cierran las
discontinuidades que se crearon previamente debido a la eliminacién de los elementos erroneos y se
suavizaron las superficies, eliminando rugosidad innecesaria que puede resultar en un aumento
significativo del tamafio de los archivos que a su vez incrementarian el tiempo de célculo en la
paqueteria de analisis; asimismo se puede utilizar la opcién de codificacion binaria del archivo

(Binary encoding) para generar un archivo mas compacto.
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En la figura 4.3 se muestra la malla arreglada con los elementos conflictivos removidos y el arreglo
en la parte de la diafisis. También se muestra el resultado de la reconstruccién de la superficie con el
algoritmo VCG'.

Figura 4.3 Archivo *stl correspondiente a la cabeza femoral A) Con elementos defectuosos removidos de la
superficie y de la zona de la diafisis B) Resultado de la reconstruccion de la malla con el algoritmo ‘VCG’;

Una vez que la cabeza femoral fue reconstruida y las superficies fueron suavizadas, se verifica que
la malla no tenga errores ni discontinuidades. Esto se realiza en la paqueteria SolidWorks®, en
donde ademas de verificar que sea una malla valida, se tiene la opcién de importar la geometria
como un conjunto de solidos, lo que permite exportarla como un archivo *.igs que puede ser editado
con la paqueteria de andlisis por elementos finitos. Una vez que se verifica que no quedan caras ni
separaciones defectuosas en la geometria se exporta el archivo para utilizarlo en la paqueteria
Abaqus®. En caso de que la malla siga presentando defectos, se regresa a la paqueteria MeshLab®
para corregir los defectos y las discontinuidades, ya sea removiendo superficies defectuosas que
previamente no fueron removidas o reconstruyendo de nuevo la superficie para eliminar
discontinuidades por completo. Cabe mencionar que esto puede ocurrir varias veces, por lo que de

cierto modo se puede convertir en un proceso iterativo hasta que se consigue la geometria deseada.

Para la otra epifisis, la cual corresponde a la parte de la rodilla, se siguié la misma metodologia
utilizada para el fémur, sélo que esta parte no resulté de un escaneo, sino mediante tomografias.
Una vez que se reparé de manera similar a la de la cabeza femoral, se obtuvo el archivo *.igs y se

exporto a la paqueteria Abaqus junto con la parte superior del hueso.
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Figura 4.4 Archivos *.stl de fémur A) Archivo original sin reconstruccién, nétese la cavidad de la médula y el
tamafio no uniforme de la malla triangular. B) Archivo original sin arreglo. C) Epifisis inferior reconstruida.
D) Reconstruccion del fémur con el algoritmo VCG. Nétense las irregularidades en los bordes superiores y el
suavizado en las superficies interiores.

4.2 Edicién y unién

Una vez que se corrigieron las irregularidades en los archivos y se exportaron como solidos a la
paqueteria Abaqus®. La edicion de los sdlidos se realiza mediante la opcién ‘Merge/Cut Instances’
disponible en el modulo de ensamble de la paqueteria. En esta opcion se pueden unir y cortar

geometrias superponiéndolas, por lo que servira para generar la diafisis y unir ambas epifisis.

Comenzando por la cabeza femoral, se realizd un offset de la parte tubular con las medidas
correspondientes al fémur real del cual se obtuvo el archivo *.stl (Figura 4.5.A). Una vez generado el

offset, se utilizd como herramienta de corte para generar la cavidad de la diafisis que corresponde a
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la parte donde se encuentra la médula dsea. Una vez creada la seccion tubular, se realizo un corte
transversal con una herramienta auxiliar creada para obtener una seccion regular plana y se extruy6

para generar la diéfisis (Figura 4.5.C.).

A

Figura 4.5. A) Fémur real de humano del cual se obtuvieron las medidas para generar el offset de la cavidad. B)
Cabeza femoral y parte de la diafisis en donde se realizé la operacion ‘Cut Geometry’ utilizando como
herramienta el offset generado y creando la cavidad en la diéfisis. C) Parte superior del fémur, con diafisis
creada mediante la extrusion de un corte transversal en la misma.

Cabe mencionar que durante el proceso se deben de trasladar y rotar las piezas de modo que las

geometrias concuerden y se realicen los cortes en el material de manera correcta.

Para la parte inferior del fémur se posiciond la epifisis de tal manera que concordara con la cabeza
femoral. Una vez posicionada se realizé un corte transversal en la zona de la diafisis paralelo con el
corte de la didfisis perteneciente a la cabeza femoral previamente generada, y se llevd a cabo la

unién.

Esto, se logré generando una nueva geometria conexa creada con el comando ‘Loft, el cual genera
geometrias a partir de dos superficies paralelas. Esto se realiz6 tanto para la zona exterior de la
diafisis como para la zona interior, ya que las piezas generadas con este comando deben de ser

conexas, por lo que no se genera la unidn con la seccidn tubular en un solo paso.

Una vez finalizadas ambas piezas que serviran para la creacion de la union, se cortd la pieza creada

con los limites externos de las dos piezas a unir (Figura 4.6.B.) con la parte generada para la
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seccion tubular (Figura 4.6.A.), con el comando ‘Cut Geometry’ para hacer el corte de la seccion

correspondiente a la médula 6sea.

Una vez creada esta union con la cavidad correspondiente (Figura 4.6.C.), se lleva al ensamble con
las dos epifisis, revisando que los planos que se tomaron de referencia sean los correspondientes
para cada lado, sin que se presenten irregularidades tanto en la superficie externa de la unién como

la interna de la médula.

Figura 4.6. A) Sketch utilizado para la generacion de la unién mediante comando ‘Loft’, creado a partir de los
planos paralelos correspondientes a cada seccion de las partes a unir. B) Parte auxiliar generada para realizar el
corte en la geometria de unién y crear la cavidad. C) Parte de la diéfisis que se cortara con la parte ‘B)’ para
generar la cavidad D) Unién tubular final que comprende la cavidad tubular. Los perfiles de los extremos son los
mismos que los perfiles de ambas partes a unir.

Finalmente, se unen las tres partes: la epifisis inferior, la cabeza femoral y la union creada con el
comando ‘Merge Instances’, donde se suprimen las partes generadoras y se eliminan todos los
limites de interseccidn entre las piezas, lo que crea una nueva parte. Esta nueva parte ya se puede

considerar como un fémur completo.

Una vez que se tiene el fémur completo, se trabaja en la homogenizacion de la malla. Esto debido a
que la malla so6lo existe en las epifisis exportadas como solidos, y las demés partes fueron
generadas mediante comandos de la paqueteria, por lo que no tienen una malla asociada como las
piezas exportadas desde el inicio. Ademas, la malla de las epifisis fue generada con el propdsito de
reconstruccion solamente, por lo que no es apta para ser sometida a un analisis por elementos
finitos, dado a que el tamafio de los elementos no es homogéneo, por lo que pueden existir errores
en los célculos y concentracion de esfuerzos en zonas en las que no deberia de haber. Por Ultimo,
debido a que el archivo *.stl esta formado Unicamente por superficies, se tiene una malla es
triangular, por lo que se necesitaria generar una malla tetragonal para someter a anélisis el modelo
3D.
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Figura 4.7. Malla generada con el algoritmo ‘VCG’. Es eficiente para reconstruir los archivos *.stl, pero no para
ser sometida a un analisis.

Para generar una malla homogénea, se exporta el archivo *.stl de Abaqus® para ser trabajado
nuevamente en la paqueteria MeshLab. Aqui nuevamente se reconstruird la superficie pero con

algoritmos que generen una malla mas uniforme.

4.3 Generacion final de la malla.

La malla exportada del fémur se somete de nuevo a una reconstruccién con el algoritmo ‘VCG'. Una
vez que la malla tiene el mismo orden en todas sus zonas, se somete a un ‘Sampleo’, el cual va a
generar una nube de puntos alrededor de la malla. El algoritmo elegido para el sampleo fue el de
Disco de Poisson (Poisson-disk Sampling), con el cual se obtiene una distribucion de puntos méas

adecuada para el analisis, como se muestra en la figura 4.8.

A B

Figura 4.8. A) Puntos aleatorios. B) Sampleo de puntos generado con el algoritmo de disco de Poisson
[Tulleken, 2008].
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El funcionamiento de este algoritmo se basa en generar puntos alrededor de puntos ya existentes,
ya sean los nodos pertenecientes a una malla o a una nube de puntos, donde se agregan siempre y
cuando se cumpla una minima distancia entre punto y punto (definida por el usuario) para asi
generar una distribucion mas uniforme. En la paqueteria se pueden editar parametros como lo son el
nimero de puntos, asi como la distancia, que es la que definird el tamafio promedio de los

elementos para el analisis en Abaqus®.

Otro pardmetro modificable es el muestreo de Monte Carlo (MonteCarlo Oversampling), con el cual
se agregan nuevos puntos que no se pueden agregar con el algoritmo de disco de Poisson, en los
que se redistribuye la nube de puntos. Mientras el factor de sobre muestreo sea mayor, mayor es la

aproximacion de la distribucion inicial a una distribucion perfecta [Corsini, et al., 2012].

Por ultimo se puede seleccionar una aproximacion a la distancia geodésica (Aproximate Geodesic
Distance). Esta distancia se considera mas apropiada ya que refleja mejor las caracteristicas del
dominio del muestreo, que es la superficie de la malla, a diferencia de la distancia euclidiana la cual

puede causar errores indeseados [Corsini, et al., 2012)].

Una vez creada la nube de puntos con el algoritmo y los pardmetros previamente utilizados, se
utiliza el algoritmo de reconstruccion de ‘Pivoteo de Pelota’ (The Ball-Pivoting Algorithm), para unir

todos los nodos y crear asi los elementos de la malla.

El principio de este algoritmo parte de que tres nodos forman un tridngulo si una bola los toca sin
contener ningun otro punto. Esto es, un circulo con cierto radio (definido por el usuario) “pivotea” de
un nodo a otro, y los conecta hasta generar la malla. De preferencia el radio se define del mismo o
un poco mayor al tamafio con el que se eligio el sampleo, para que ambas distancias sean
aproximadamente del mismo tamafio y se generen los elementos sin ningun error ni distorsion, como

los mostrados en la figura 4.9.
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Figura 4.9. El algoritmo de pivote de bola en 2D. A) Un circulo pivotea de punto a punto, uniéndolos con aristas.
B) Cuando la densidad del sampleo es muy baja, o el radio demasiado pequefio, algunas aristas no se crearan,
dejando huecos. C) Cuando densidad del sampleo es alta o el radio muy grande, algunos puntos no seran
alcanzados por el pivoteo y algunas partes se perderan [Bernardini, et al., 1999].

Generada la malla, se exporta a Solid Works® y se verifica que no existan errores de conectividad.
Una vez que se verifica que no tenga discontinuidades ni elementos defectuosos, se puede salvar el
archivo como *.igs el cual se puede exportar a Abaqus®, en el cual se maneja y analiza como un
solido. A pesar de que la paqueteria reconoce como solido al modelo, también viene predefinida la
malla con la que sera analizado, por lo que es importante definir previa y correctamente tanto el

tamafio de malla como la forma de la misma.

Figura 4.10. Modelo de hueso femoral obtenido a partir de escaneo y tomografias.

A continuacion se presenta un cuadro que resume la metodologia utilizada para la limpieza de

archivos *.stl y la generacién de solidos.
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Eliminacion de Clonado d
n
caras > t; ado de
defectuosas uecos

Reconstruccion
¢ Presenta errores? VCG

Sampleo con el
algoritmo del disco P
de Poisson

Reconstruccion con el
algoritmo de Pivoteo
de Pelota

Seregresaa
MeshLab

Se exporta a
SolidWorks
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extension *IGS para ¢ Presenta errores?
poder utilizarse en
Abaqus®

Figura 4.11. Diagrama de flujo de la reconstruccion de la malla en MeshLab y SolidWorks.
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Debido a que en el modelo se asignan dos materiales diferentes (hueso cortical y trabecular), es
necesario realizar particiones en Abaqus®, mediante las cuales se generan planos en el modelo que
separan o “parten” el solido para asignar diferentes propiedades en varias zonas del modelo, sin que

se pierda la integridad total del mismo.

Sin embargo, debido a que la malla con la que se trabaja es una malla huérfana (orphan mesh) y el
tamarfio y la posicion de los elementos tetragonales ya no pueden ser editados dentro de la misma
paqueteria, es casi seguro que al realizar la particion los elementos se corten con el plano generado,
creando asi elementos mas pequefios e irregulares, lo que ocasionara distorsiones excesivas y

valores de esfuerzos anormales en dichas zonas de la particion.

Para solventar esto se edita el archivo *.stl directamente ejecutdndolo en el programa Notepad++ y
localizando las coordenadas donde se realizara la particion y editdndolas para que dichas
coordenadas queden definidas dentro de un mismo plano, para que al momento de crear la particion
los elementos se encuentren alineados y la misma no altere la geometria de los elementos y no se
generen distorsiones indeseadas. Cabe mencionar que para que el archivo sea facil de editar, el
mismo no debe estar codificado binariamente, ya que la codificacién binaria genera un archivo mas
compacto pero dificil de editar directamente. En la figura 4.12 se muestra parte de la diafisis y la
metafisis en donde se presentan los elementos distorsionados por el corte y los elementos alienados

una vez que se editd el archivo *.stl.

A B

Figura 4.12. Particiones realizadas al modelo de fémur 3D A) Sin edicién del archivo *.stl. Nétense los elementos
cortados por la particion. B) Con el archivo *.stl editado. Nétense los elementos alienados a lo largo de la
particion sin que ésta ocasione distorsiones en la malla.
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4.4 Dimensiones del modelo

Las dimensiones finales del modelo se presentan en la figura 4.13. Se muestran los angulos
cervicodiafisario y el angulo de antetorsion del cuello femoral, asi como la longitud del modelo. El
angulo cervicodiafisario tiene una valor de 128, que se encuentra en el rango normal donde no se
presentan deformidades como coxa vara (angulo < 120°) y coxa valga (angulo > 135°). Respecto al
angulo de antetorsion del cuello femoral, el valor en el modelo es de 8 grados, que es un valor

comun y normal en fémures de personas mayores a 20 afios [Mufioz, 2011].

38.5cm

c

Figura 4.13. A) Angulo cervicodiafisario. B) Angulo de antetorsion del cuello femoral C) Longitud del modelo de
fémur.
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4.5 Propiedades del modelo

Una vez exportado el modelo 3D de fémur a la paqueteria Abaqus®, es necesario asignarle
propiedades fisicas. Antes de asignar propiedades, es necesario delimitar las regiones
correspondientes a hueso cortical y a hueso trabecular, por lo que se realizan las ya mencionadas
particiones en el modelo para separar dichas areas. Dichas particiones se realizan mediante el
comando Partition Cell: Define Cutting Plane, y auxiliandose en tres puntos del modelo para crear el
plano. Cabe mencionar que las particiones se realizaron de acuerdo a fotografias de cortes de fémur
en donde se observaban los limites de la zona trabecular con la zona cortical, para asi poder

justificar la zona en la que se cred la particion.

Una vez creadas las particiones en ambas epifisis, en el modulo Property se crean los materiales a
asignar al modelo. De a cuerdo a Krone & Ryan, 2006, las propiedades Optimas para un modelo de
fémur de humano a ser analizado con paqueteria de elemento finito son las correspondientes a las
tablas 4.1y 4.2, las cuales son ortotropicas. En su estudio analizaron los resultados obtenidos con
las propiedades asignadas, con los trabajos in situ realizados con fémures reales, llegando a la
conclusion de que las simulaciones realizadas con dichas propiedades otorgan resultados fiables.
Asimismo se asignd una densidad de 1900 [kg/m?3] para el hueso cortical y una de 400 [kg/m3] para
el trabecular. Posteriormente se crearon secciones con el material creado y se asignaron a las

correspondientes particiones (Figura. 4.13).

Tabla 4.1 Constantes elasticas de hueso cortical para un material ortotrépico [Krone, et al., 2006].

Madulo de Young [GPa] | Maodulo de Corte [GPa] | Coeficiente de Poisson

E1=16.0 G2=3.20 vi2 =0.30
E,=6.88 G23=3.60 vo3 =0.45
E;=6.30 G13=3.30 va1 =0.30

Tabla 4.2 Constantes elasticas de hueso trabecular para un material ortotrépico [Krone, et al., 2006].

Madulo de Young [MPa] | Médulo de Corte [MPa] Coeficiente de Poisson

E{=1352 G2 =292 vi2 =0.30
E> =968 Ga3 =370 voz = 0.30
E; =676 Gi13 =505 va1 =0.30
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Figura 4.14 Cabeza femoral y parte de la diéfisis donde se aprecia la particion realizada y a la cual se le asigné
hueso trabecular (verde agua).

Posteriormente, se crearon y asignaron nuevos sistemas de referencia para la orientacion del
material. Para los condilos y la diafisis se creo un sistema con el eje x paralelo al eje longitudinal de
la di&fisis, mientras que para la cabeza femoral se asign6 un sistema con el eje x sobre el angulo

cervicodiafisario.

Debido a que en la mayoria de las simulaciones se aplican fuerzas en la cabeza femoral, es
necesario crear una parte que tenga contacto con la misma. Dicha parte es creada con una
geometria similar a la del acetabulo para que transmita la carga sobre la superficie de la cabeza

femoral. La parte se crea como discretamente rigida y se muestra en la figura 4.15.

Posteriormente al modelo se ensambla la pieza creada con el modelo de fémur, se crea un paso
dinédmico explicito para el modelo y se asigna un contacto entre ambas superficies, con un valor de
friccion de 0.05. La friccion se asigna con un valor bajo debido a que en la articulacion coxofemoral

existe liquido sinovial que lubrica constantemente las superficies del acetabulo y la cabeza femoral.
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Figura 4.15 Parte superior del fémur junto con la parte creada.

Posteriormente, se asigna la malla al modelo. Cabe mencionar que a la misma no se le puede
asignar un tamafo de malla mayor al que se generd con el algoritmo de pivoteo de pelota. Esto
resulta en una malla mas fina, por ende, el tiempo de calculo se eleva considerablemente por el
incremento en el numero de elementos. Para el caso de este trabajo, el tamafio de malla utilizado es
el que viene dado por el archivo generado en MeshLab, con elementos del tipo C3D10M (Tetraedros
con 10 nodos). Una vez generada la malla, se termina la etapa de preprocesamiento y el modelo
esta listo para asignarle condiciones de frontera, dependiendo del caso a analizar. Los casos de

analisis son revisados en el siguiente capitulo.
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Capitulo 5. Analisis de resultados

En el presente capitulo se presentan los resultados de las simulaciones realizadas al modelo de
fémur. Debido a que se utilizé la libreria explicita de la paqueteria para analizar el modelo, es
necesario optimizar un factor de escalamiento de masa para que los resultados sean confiables.
Esto se verifica una vez que la energia cinética del modelo es aproximadamente el 5% de la energia

interna del mismo [Abaqus 6.11 Documentation] (figura 5.1).

Energla [J]

1 i 1

0.0 0.5 1.0 13
Tiempao [s]

Figura 5.1 Curvas de energia interna (marrén) y energia cinética (verde) de un modelo valido.

5.1 Andadlisis de solicitaciones comunes
5.1.1 Estancia de pie

En el modelo de estancia de pie se considerd a una persona de 90 [Kg] de pie, sin la accion de
ninguna fuerza externa y sin la contracciéon de ningun musculo. Se restringieron todos los grados de
libertad de la zona de los condilos y de la parte que simula el acetabulo, excepto en la direccion
donde se aplica la fuerza en el nodo de referencia, la cual tiene un valor de 500 [N] como se calculd
previamente en el capitulo 2. Ademas se limitd el movimiento en la zona del trocanter mayor

simulando la accion estabilizadora del gluteo menor.

Las cargas se distribuyeron en la di&fisis principalmente y no excedian los 7 [MPa] (figura 5.2 A).

Asimismo, el mayor esfuerzo presentado fue en la cabeza femoral, en la zona donde se hace
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contacto con el acetabulo. A pesar de que este valor no representa un estado critico, dicho valor es
una sobre estimacion, ya que en la vida real existen condiciones que ayudan a que no existan
concentraciones de esfuerzos en la superficie de la cabeza femoral, que son, la presencia de liquido
sinovial, la presencia de cartilago articular entre el acetabulo y la cabeza femoral, la existencia de
una delgada capa de hueso cortical en la superficie ambas epifisis que aporta resistencia extra al

elemento y el hecho de que el acetabulo no es un elemento completamente rigido.

Asimismo se puede observar en la figura 5.2 B un corte en el modelo que muestra el estado de
esfuerzos en el plano XY donde no se presentan zonas con esfuerzos que no sobrepasan el limite

de fluencia del hueso.

S, Mises 5, Mises
{Avg: 78%) {Avg 75%)

-~ +3.0681e+07 — +3.061e+07
+1.000e+07 +1.000e+07
+4 167e+06 +9 167e+06
+8 333e+06 +8.333e+06
+7 500e+06 - +7 500e+0G
+6.667e+06 = +5 667 e+06
+5.833e+06 +5.833e-+06
+5.000e+06 +5.000e+06
+{ 167e+0G +4 167e+06
+3.333e+06 +3.333e+06
+2 500e+06 - +2.500e+06
+1.667e+06 +1 667e+06
+8.333e+05 +8.333e+05
+0.000e-+00 +{) 000e+00

-

A

Figura 5.2 Modelo de fémur con condiciones en estancia de pie, con los dos miembros inferiores A) Estado de
esfuerzos sobre la diafisis B) Estado de esfuerzos en un corte interno del fémur. Notese el esfuerzo sobre
estimado en la zona de contacto con el acetabulo.

La deformacién logaritmica minima principal se present6 principalmente en la cabeza femoral, zona
donde se presentan deformaciones por compresién debido al contacto con el acetabulo, que fue la
que presentd una deformacion mas alta. Asimismo, la zona del cuello y la zona baja del trocanter
mayor presentan valores de deformacion no mayores a -0.00375 [mm/mm]. Por otra parte la
magnitud de los desplazamientos presentados no sobrepasa los 0.8 [mm] en la cabeza femoral. En

la figura 5.3 se ilustran los valores de deformacion asi como la distribucion de los esfuerzos minimos
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principales en un plano coronal del fémur. La distribucién de carga se da principalmente en la zona
lateral interna de la diafisis extendiéndose por el cuello hasta la parte baja de la cabeza femoral.

LE, Max._ Principal S, Min. Principal
+1504e.02 .
1378002 TR0
+12536.02 2 457e+06
i is
+ e X e
+8.7686.03 84520406
+7514e-03 1.0d56+07
280003 {0t

- )
+37536.03 16436407
+25006-03 1 8430407
+1 24603 20426+07

809-06 22426407
" B

Figura 5.3 A) Valores de deformacion logaritmica minima principal B) Valores de esfuerzo minimo principal
[MPa].

La magnitud de los desplazamientos se ilustra en la figura 5.4, donde éstos ocurren principalmente
en la cabeza femoral, donde los mayores no sobrepasan los 0.8 milimetros. En comparacion con
otros trabajos, los esfuerzos presentados son menores a los reportados por Kumar et al, 2012, que
son del orden de 48 [MPa] con fuerzas de 400 [N]. Los valores reportados por San Antonio et al.,

2012, no sobrepasan los 20 [MPa], como en el caso presente.

U, Magnitude
+7.665e-04
+7.026e-04
+6.3870-04
+65.749¢-04
+5.110e-04
+4.471e-04
+3.832e-04
+3.194e-04
+2.55506-04
+1.916e-04
+1.277e-04
+6.387e-05
+0.000e+00

Figura 5.4 magnitud del desplazamiento presentado en el fémur [m].
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5.1.2 Estancia sobre un solo pie

En este caso el modelo simula en el modelo de fémur la solicitacion revisada en la seccién 2.3.5.
Para esto se restringieron los nodos de los condilos y se aplicé una fuerza de 2300 [N] en el nodo de
referencia de la pieza discretamente rigida. Asimismo se restringieron los grados de libertad en la
parte baja del trocanter mayor, simulando la accion abductora del gluteo medio que contrarresta el

momento generado por el cuerpo del individuo al apoyarse en un solo miembro inferior.

El estado de esfuerzos del fémur no excede los 35 [MPa] y se presenta principalmente en la parte
baja del cuello femoral y en la parte lateral del fémur. Asimismo los esfuerzos se distribuyen
transversalmente sobre la diafisis con valores que van de los 5 hasta los 20 [MPa]. Los esfuerzos
presentados sobre la zona central de la cabeza femoral no exceden los 9 [MPa]. El esfuerzo
presente de 87 [MPa] surge debido al contacto de la cabeza femoral con el elemento rigido, el cual
se desprecia debido a que se presenta por las simplificaciones consideradas en el modelo. La
distribucion de carga en la cabeza femoral (figura 5.5 C) tiende a orientarse principalmente sobre el

eje cervicodiafisario, al cual se le asignd el mayor coeficiente ortotropico en el modelo.

S, Mises S, Min. Principal 4
(Avg: 75%) +4 9490406
+8 700e+07 . 8 7160405
+3.5000+07 £892e+%
B s 1 251607
+2917007 b+ se0 A
«2 625e+07 2997 e+07
+2 333040/ 3570e+07
+2 0420407 4 1610407
+1 7500407 47430407
+14580+07 £ 5007
+1.167e+07 gg‘g;:gg
+8751e+06
+58340+06
+2917e+06
+0 000e+00

Figura 5.5 Estado de esfuerzos del modelo de fémur sometido a condiciones de estancia con un solo miembro
inferior A) Distribucion superficial B) Distribucion en un corte interno C) Distribucion de los esfuerzos minimos
principales en un corte interno.
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En la figura 5.6 se muestran las deformaciones logaritmicas principales. En la méaxima principal se
observan las zonas del fémur que se elongan con la aplicacién de la fuerza. En la minima principal
se muestra la compresion que presenta el fémur debido a la fuerza. Cabe mencionar que las
deformaciones minimas principales son mas prominentes que las méximas principales, siendo estas
ultimas mas significativas en la zona lateral del fémur. En la zona baja lateral de trocanter mayor en
realidad tiene una capa de hueso que se va adelgazando desde la diafisis hasta la superficie
superior del fémur. Dado esto, es de esperarse que en la vida real los esfuerzos sean menores, al
igual que las deformaciones, ya que el hueso compacto tiene un mddulo de elasticidad mayor que el

hueso esponjoso.

A pesar de que la zona inferior esta constituida principalmente por hueso trabecular al igual que la
cabeza femoral, no se presentan valores considerables, salvo esfuerzos del orden de 29 [MPa] en la
parte inferior de los céndilos. Esta zona también esta cubierta por una delgada capa de hueso
cortical, ademas de que los meniscos amortiguan principalmente la articulacion de la rodilla, y los
grados de libertad de la zona no estdn completamente restringidos, como es el caso de esta

simulacion.

LE, Min_ Principal

+2.2728-05
4777e03

g 7

17

A B

Figura 5.6 Valores de deformacién logaritmica principal A) Méxima (elongacion) B) Minima (compresién), para el
modelo de estancia sobre un pie.
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5.1.3 Subida de escalon

En esta condicion se aplican 2500 [N] sobre la articulacién coxofemoral como se revisé en la seccidn
2.3.2. Se restringen los grados de libertad del acetabulo para que s6lo pueda desplazarse en una
direccién, y se empotra la zona de los condilos. En esta condicion el eje longitudinal del fémur esta a
20 grados respecto al plano frontal, asimismo, se debe de agregar una fuerza en la parte posterior
del fémur la cual corresponde a la accién del gluteo mayor al tensarse y por ende, hacer que el

cuerpo suba un escal6n mientras el otro miembro se encuentra en el aire.

En la figura 5.7 se muestran las condiciones de frontera de la simulacién de subida de escalon. Las
flechas amarillas son la fuerza ejercida por el gluteo mayor, mientras que los nodos en la parte
inferior de los condilos son las zonas donde se restringieron los grados de libertad. Asimismo en la

parte del trocanter mayor se restringio el giro de algunos nodos para aportar estabilidad al sistema.

vk

Figura 5.7 Vista lateral del modelo de fémur con condiciones de frontera para el anélisis de subida de escalén.

Las flechas amarillas sobre la parte posterior del fémur son la accién del gliteo mayor.

En este caso el estado de esfuerzos se distribuye a lo largo de la diafisis. EI maximo esfuerzo se
presentd en la zona de la metafisis, entre la diéfisis y el trocanter menor, con un valor de
aproximadamente 55 [MPa]. Los esfuerzos presentados en el cuello femoral no sobrepasan los 35
[MPa], al igual que en la parte posterior de la diafisis. Asimismo, en la zona de los céndilos los
esfuerzos presentados no superan los 20 [MPa]. EI maximo esfuerzo presentado se dio en la zona

de contacto con el acetabulo, con un valor de 62 [MPa], el cual se desprecia.
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S, Mises
(Avg: 75%)
482116407
+55008+07
l 45042407
4 5846407
L +4.12Te+07
+3 669407
32110407
42753407
+2.2950+07
+1838e+07
+13808+07
92216+06
+4,643e+06
65316404

A B

Figura 5.8 Estado de esfuerzos del modelo de fémur sometido a condiciones de subida de escalon A) Vista

Posterior B) Vista Frontal.

Respecto a las deformaciones logaritmicas, las zonas que presentan mayor deformacion son
aquellas zonas conformadas por hueso trabecular. En cuanto a compresion (figura 5.9), la zona de la
rodilla no presenta deformaciones significativas, éstas se presentan principalmente en la zona de
contacto con el elemento rigido, en la parte baja del cuello del fémur, y ligeramente en la parte baja

del trocanter mayor.

Las elongaciones (figura 5.10) en el fémur se dan principalmente en la parte superior del cuello
femoral, al igual que en la parte lateral de la diafisis superior. También se presentan en la parte

posterior de la metafisis inferior, en la parte superior de los condilos.

LE, Min. Principal
{Avg 75%)

+5.150e-04
. “44de 03

Figura 5.9 Valores de deformacion logaritmica minima principal (compresion) para el modelo de subida de
escalon.
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LE, Max. Principal
(Avg: 75%)
+5.315e-07

12315002
. 2121002
732602
+1. -

+11490-02
49552003
+7.6006-03
+56660-03
3724603
+17816-03
1618004

Figura 5.10 Valores de deformacién logaritmica maxima principal (elongacion) para el modelo de subida de

escalon.

5.1.4 Caida de Rodillas

Para este caso, se cred un elemento Shell discretamente rigido, el cual va a simular el suelo en el
que impacta el fémur. Una vez ensamblado junto con el fémur, se cre6 un campo de velocidad
predefinido en el fémur y en la parte del acetabulo, asignandole un valor de 3.13 [m/s], el cual es el
correspondiente a la velocidad con la que se impacta a una altura de 50 [cm] como se revis6 en la
seccion 2.3.6. También se asignd una masa de 30 [Kg] a la parte del acetabulo para que simule la
inercia del cuerpo por arriba de la cadera (60 [kg] distribuidos en dos miembros). Los esfuerzos
presentados en el fémur se dieron principalmente en la zona de la diéfisis y en la rodilla. Cabe
destacar que es notorio que el fémur esta predispuesto geométricamente de una forma en la que los
esfuerzos se distribuyen a lo largo de la diafisis como se puede ver en la figura 5.11, donde el eje de
la diafisis se encuentra a unos 79 grados respecto a la horizontal. El mayor esfuerzo presentado fue
de 246 [MPa] y se dio en la zona de contacto directo donde el fémur impacto con el elemento
discretamente rigido. Sin embargo, dicho esfuerzo puede ser descartado debido a que el elemento
se distorsiona severamente por el contacto inmediato con una superficie totalmente rigida. Ademas,
en este modelo simplificado se desprecia la presencia de la patela y de la tibia, los cuales se llevan
parte de la carga, asi como de elementos que pueden absorber energia del impacto, tales como la
piel, que comunmente se desgarra en una caida de rodillas. Asimismo, la magnitud de los esfuerzos

presentados en la diafisis son del orden de 60 [MPa], mientras que los mayores se presentaron en la
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zona de la metéfisis inferior con una magnitud de 75 [MPa]. Este valor se presenta también en
menor proporcidn en la zona de los cdndilos donde ocurre el impacto con el suelo, pero cabe
destacar que en la realidad esta zona cuenta con una ligera capa de hueso cortical que aporta una

resistencia extra a la zona.

5, Mises
{Avg: 75%)
+2.465a+08

+1.0000-+08
. +8.1676+07
+8.3356+07
+7 5026407
+6.6698-+07

+5.837e+07
+5.004e+07
+4 17 1e+07
+3,.338a+07
+2 506e+07

+1.673e+07
+8 404e+06
+7 . 713e+04

Figura 5.11 Distribucién de esfuerzos en el modelo de fémur sometido a condiciones de caida con impacto en la

zona de las rodillas.A) Vista Frontal B) Vista posterior C) Corte Transversal.

A pesar de que el femur no se ve comprometido en su integridad por una caida de rodillas, puede
que otros elementos con menor resistencia que no fueron analizados si se vean afectados por una

solicitacion de este tipo.

Respecto a las deformaciones logaritmicas presentadas, las mas sobresalientes son las minimas
principales. Estas se dieron en las epifisis, especialmente en la parte del cuello femoral y en las
partes bajas de los trocanteres, asimismo en casi toda la zona de la epifisis inferior, con valores del
orden de 1x102 [mm/mm)] principalmente. La zona méas deformada fue la parte posterior del fémur,
en la zona que se encuentra por arriba de los condilos, con deformaciones de hasta 3.6x10-2
[mm/mm] (figura 5.12). El cambio repentino de la deformacion se debe a la particion realizada,
donde la parte inferior tiene asignadas propiedades de hueso trabecular, que tiene un médulo de

elasticidad menor que las del hueso cortical. Debido a esto, las epifisis se deforman més, y
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transmiten la carga a la diéfisis. Esto también se observa en los resultados obtenidos para
deformacién logaritmica maxima principal, donde se presentan principalmente en ambas epifisis y no

superan los 9x10- [mm/mm] (Figura 5.13).

LE, Min. Principal
[Avg: T5%)

153905
I 3348003

Figura 5.12 Deformaciones logaritmicas minimas principales del modelo de fémur con condiciones de caida con

impacto en la zona de las rodillas A) Parte superior del fémur B) Parte inferior del fémur.

LE, Max. Principal
[Avg: 75%)
1541801

+1.541e-02
+1.43%-02
+1.336e-02

+1.234e-02
— +1.131e-02
+1.028e-02
+8,257e-03
+8.231e-03
+. 03

+2.075e-03
+1.049e-03
+2.276e-05

Figura 5.13 Deformaciones logaritmicas maximas principales del modelo de fémur con condiciones de caida

con impacto en la zona de las rodillas. A) Parte superior del fémur B) Parte inferior del fémur.
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5.1.5 Sentadilla

En el modelo de sentadilla el eje longitudinal del fémur se colocd a 20° grados de la horizontal, y se
empotraron los nodos de la regién de los condilos. Se aplico una fuerza de 3355 [N] en el nodo de
referencia del acetabulo y se aplicaron fuerzas en las zonas donde anatdmicamente se insertan los
musculos, que en este caso los que mayor presencia tienen al momento de realizar una sentadilla
son el gluteo mayor y los cuadriceps femorales, compuesto por los musculos vastos lateral, medial,
intermedio y recto femoral. Asimismo se restringieron los grados de libertad de la zona donde se
inserta el gluteo medio para simular la estabilidad que brinda dicho musculo. Las condiciones de

frontera del modelo se muestran en la figura 5.14.

codw’

Figura 5.14 Condiciones de frontera del modelo de hueso femoral que simula las condiciones de una sentadilla.

Los valores de esfuerzo presentados no sobrepasaban los 75 [MPa] en las zonas mas criticas, que
fueron principalmente en la diafisis. Es un valor aceptable que no compromete la integridad del
hueso. Asimismo en la parte de la cabeza femoral se presentan esfuerzos del orden de 50 [MPa]
que bien pueden ser una sobre estimacion por la ausencia de la capa de hueso cortical y el contacto

directo. Asimismo en la parte baja del cuello se presentan esfuerzos no mayores a los 16 [MPa].

S, Mises
{Avg: 75%)

+1.0000+08
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Figura 5.15 Estado de esfuerzos del modelo de fémur sometido acondiciones de sentadilla.
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Las deformaciones logaritmicas méximas principales (figura 5.16) se presentaron principalmente en
la epifisis superior con valores no mayores a 1.7x102 [mm/mm] y en la di&fisis, con deformaciones
del orden de 8x10-* [mm/mm)]. Las mas altas ocurren en la zona trabecular y principalmente en la
zona donde se tiene el contacto con el elemento rigido que aplica la fuerza. Esto también se observa
en los valores obtenidos de deformacién logaritmica minima principal, donde las zonas de contacto
son las mas deformadas. Esto, como ya se comentd, es debido a las simplificaciones del modelo.
Las deformaciones minimas principales mas prominentes se dan en la zona del cuello femoral, con
valores que rondan los -1.6x102 [mm/mm]. También en menor grado se presentan deformaciones

en la zona de la epifisis inferior, cuyo valor no sobrepasa los 6x10-  [mm/mm].

LE, Max. Principal
(Avg: 75%)
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Figura 5.16 Deformaciones logaritmicas maximas principales del modelo de fémur con condiciones de

sentadilla.

LE, Min. Principal
{Avg: 75%)

-4.733e-05

Figura 5.17 Deformaciones logaritmicas minimas principales del modelo de fémur con condiciones sentadilla.
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5.2 Andlisis de condiciones controladas
5.2.1 Compresion

En la simulacion de compresion se realizd con la diéfisis a 12° del eje vertical, se empotro la parte
inferior de fémur correspondiente a los céndilos y se ensamblé la pieza discretamente rigida que
tiene contacto con la cabeza femoral en la parte superior de la misma, donde posteriormente, se
aplicd una fuerza al nodo de referencia de 10 000 [N]. Dicha fuerza se aplico de forma tabular
durante 5 segundos, donde cada medio segundo incrementaba 0.1 veces el valor de la fuerza,
comenzando desde cero. Al final se verificd a qué magnitud de fuerza se presentaba un estado
critico en el fémur dados los valores de esfuerzos en el mismo. Cabe mencionar que el rango de
esfuerzo maximo para la zona trabecular va desde los 100 hasta los 140 [MPa], mientras que para el
hueso cortical va desde los 140 hasta los 180 [MPa] [Cowin, 2001]. Ambos presentan
comportamientos ligeramente distintos, siendo el hueso cortical el que practicamente carece de una
zona plastica, comportandose de una manera totalmente fragil. Por lo tanto se considera que un

esfuerzo de 130 [MPa] hara colapsar al fémur.

Este valor se presenté al segundo 2.25, correspondiéndole un valor de fuerza aplicada de 4500 [N].

Figura 5.18 Modelo de fémur sometido a compresioén A) Corte transversal mostrando el estado de esfuerzos en
un plano XY. La flecha sefala el origen de la falla B) Modelo 3D con distribucion de esfuerzos en un estado
critico. La falla comienza en la zona entre la diéfisis y la parte baja del cuello femoral. C) Distribucion de la carga
en el fémur. En el lado derecho se presentan esfuerzos por compresion mientras que en el izquierdo por tension.
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La falla se presentd por debajo del cuello y hacia la diafisis, dado que en esta zona se presentan
esfuerzos considerables mayores al esfuerzo de fluencia. Cabe mencionar que en la imagen 5.18 se
presenta el estado de esfuerzos critico en el fémur, con un maximo de 274 [MPa]. Este esfuerzo
excesivo se presenta por el cambio repentino de material, debido a la particion realizada. En
realidad, un fémur presenta hueso cortical desde la zona de la diéfisis, adelgazandose, hasta llegar a
una capa delgada en la cabeza femoral. El perfil de la zona cortical es muy simular al presentado en
el estado de esfuerzos a pesar de que en el modelo no existe dicho perfil; esto es un claro ejemplo
de que las condiciones anatémicas naturales siempre tienen un propdésito en cuanto a su geometria,

en este caso, aportando mayor resistencia mecanica.

Respecto a las deformaciones logaritmicas, las elongaciones se presentaron principalmente en la
parte lateral exterior del fémur con valores de 6.7x10-2 [mm/mm], donde el elemento se tensa debido
a la fuerza que empuja hacia abajo la parte superior de la cabeza femoral. Por el contrario, la
compresion se da en la parte lateral interna del fémur, por debajo del cuello con valores de hasta 0.1
[mm/mm]. Ademas se presentan deformaciones en la parte superior de la cabeza femoral y en la

zona del trocanter menor.

+2.1840-02
«1611002
+1.038e-02
+4 64Be-03
-1082e-03

Figura 5.19 Valores de deformacién logaritmica principal A) Maxima (elongacion) y B) Minima, para el modelo de

compresion.
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5.2.2 Torsion

En el caso de torsion, se definidé un par cinematico en el modelo del fémur, con origen en la parte
inferior de los condilos. Asimismo se restringieron todos los grados de libertad de la cabeza femoral.
Posteriormente se defini6 un momento que actuara en el eje longitudinal de la diafisis con un valor
de 2000 [Nm] los cuales iban a aplicarse gradualmente durante los 5 segundos de duracién del

paso, cada segundo aumentando 400 [Nm].

El estado de esfuerzos que se presentd en el modelo era considerable con apenas 100 [Nm]
aplicados, con esfuerzos del orden de 75 [MPa] tanto en la diafisis, y de 25 [MPa] en el cuello
femoral (figura 5.20). Para el momento en el que se aplicaban 200 [Nm] los esfuerzos en la diafisis
superaban los 110 [MPa], mientras que en la epifisis superior, especialmente en la zona del cuello
femoral, se presentaron esfuerzos de 64 [MPa]. Considerando que esta zona esta conformada por
hueso trabecular principalmente, y que su esfuerzo maximo es de 100 [MPa], es muy probable que
esta condicion sea critica y comprometa la condicion fisica del fémur, comenzando por el colapso de
las trabéculas hasta una fractura total en el cuello femoral.

Para el momento en el que se aplica un torque de 300 [Nm], los esfuerzos en la diéfisis ya superaron
los 165 [MPa], mientras que en el cuello femoral se tienen esfuerzos del orden de 130 [MPa],

quedando claro entonces que la falla inicia aproximadamente al aplicar 200 [Nm].

Si se aplica un torque de la misma magnitud a un cilindro con dimensiones aproximadas a las de la
diafisis y con las mismas propiedades ortotropicas del material, se observa que al aplicar 200 [Nm]
los esfuerzos no son mayores a 90 [MPa]. La desventaja del fémur es que el empotramiento no se
da directamente en la parte superior de la diafisis, sino en la zona de la cabeza femoral, lo que
ocasiona que ese brazo de palanca de la cabeza femoral a la di&fisis propicie condiciones negativas

a la hora de someter a torsién el fémur.

Las deformaciones logaritmicas principales minimas (figura 5.21) estan presentes principalmente en
las epifisis, en la parte superior de los condilos y en la parte del cuello femoral con valores de
6.7x102 [mm/mm], pero también estan presentes en a lo largo de toda la diafisis con valores

menores del orden de 1.4 x10-2.
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3, Mises
(Avg: 75%)

+1. +08
+9.167e+07
! +8.334e+07

A B G

Figura 5.20 Distribucién de esfuerzos en el modelo de fémur sujeto a torsion, en el momento al que se le aplican
100 [Nm]. A) Vista Frontal. B) Vista posterior. C) Corte transversal.

Las deformaciones maximas principales (figura 5.22) se encuentran principalmente en la parte
posterior del cuello femoral y en la parte posterior de los condilos con valores del orden de hasta
7x102 [mm/mm], y en menor grado en la diéfisis. Dadas estas condiciones, tanto de esfuerzo como
de deformacién, es notorio que la torsion no es una condicion muy favorable para el fémur y que
puede fallar facilmente. Tanto en las deformaciones maximas como en las minimas se observa que

la tendencia es transversal, como se puede observar en las representaciones vectoriales.

LE, Min. Principal
(Avg: 75%) LE, Min. Principal

“ +47718-06
-t . 310303
9614003 6211603
1.442¢-02 L 831903
1623002 -1.2430-02
e gt oe
-3.3550-02 :2 1759:02
3 846e-02 2 02
S -27970-02
28%-02 -3108e-02
5 780002 -34180-02
506-02 372%e-02

6731002

Figura 5.21 Valores de deformacion logaritmica maxima principal para el modelo sometido a torsion. A)

Representacion en escala de colores B) Representacion Vectorial.
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LE, Max_ Principal
{Avg 75%) LE, Max Principal

884207
' 82530

A B

Figura 5.22 Valores de deformacién logaritmica minima principal para el modelo sometido a torsion. A)

Representacion en escala de colores B) Representacién Vectorial.

5.2.3 Flexion en tres puntos

Para simular una prueba de flexion en el fémur se empotraron ambas epifisis en la zona de la
cabeza femoral y el epicondilo medial. La fuerza se aplico en un elemento auxiliar creado para
transmitir la fuerza aplicada al fémur, cuya area de contacto consta de un semicirculo de un
centimetro de diametro. Se definié una condicion de contacto sin friccion entre el fémur y dicho
elemento auxiliar. En la figura 5.23 Se aprecian las condiciones de frontera del modelo de fémur

sometido a flexion.

Figura 5.23 Condiciones de frontera del modelo de fémur sometido a flexién en tres puntos.
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Se aplico gradualmente una fuerza de 3000 [N], con incrementos de 600 [N] durante 5 segundos.
Los esfuerzos presentados en el modelo van desde los 129 [MPa] con 600 [N] de carga, hasta los
261 [MPa] con 1200 [N] de carga. Cabe destacar que, aunque parezca que el fémur falla con un
valor de fuerza no muy elevado, hay que recordar que la fuerza se aplica casi puntualmente debido
al tamafio del elemento rigido que transmite la carga (Figura 5.24). Asimismo, en un elemento in vivo
existen otros elementos que amortiguan y ayudan a que la fuerza se distribuya, tal es el caso de los
musculos, donde si se aplican condiciones de flexién en el fémur con magnitudes del orden de
900[N], el fémur no fallara debido a la accion amortiguadora de los musculos, que se deforman y
absorben energia.. Para que el fémur llegase a romperse, es casi seguro que exista desgarramiento

y dafio en el tejido muscular, debido a toda la energia absorbida.

Figura 5.24 Estado de esfuerzos del modelo de fémur sometido a flexion de 3 puntos. A) Vista isométrica. B)

Corte transversal de la diafisis donde ocurre la falla. C) Corte longitudinal.

En comparacion con un elemento cilindrico con dimensiones similares a las de la diafisis y con las
propiedades del hueso cortical, la distribucion de la carga es muy similar tanto longitudinal como
transversalmente, con distribuciones similares a las de la figura 5.24 B, a pesar de que la diafisis
presenta una geometria transversal no circular. Cabe destacar que existen diferencias debido a la
zona de empotramiento, ya que en el caso del fémur, ésta se encuentra por debajo de la altura del
elemento que aplica la fuerza, mientras que en el ensayo con un elemento cilindrico el
empotramiento se encuentra a la misma altura, despreciando asi los efectos ocurridos en ambas

epifisis.
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Respecto a las deformaciones logaritmicas presentadas en el modelo, la minima principal se
presentd en la parte lateral de la didfisis, donde se aplico la carga, y en las metéfisis

correspondientes a la parte lateral interna del fémur, como se observa en la figura 5.25.

Las maximas principales (figura 5.26) se dieron principalmente en la parte lateral interna de la
diéfisis, en la parte superior del cuello femoral y en la zona de las metéfisis en la parte lateral externa
del fémur. En cuanto a valores, los mas significativos se dan en los valores de deformacion por

compresion, con valores no mayores a 1.85x10-2 [mm/mm].

LE, Min. Principal
LE, Min, Principal

3163607
l 1213003
266-03

Figura 5.25 Deformaciones logaritmicas principales minimas (compresion) del modelo del fémur sujeto a

condiciones de flexion de 3 A) Representacion en escala de colores. B) Representacién vectorial.

LE, Max. Principal

+3.000e-03 Max: +7 879e-003

+1502e-03
+1252e-03
+1.002e-03
+ 524e-04
+5.027e-04
+2529e-04
+3.18%e-06

Max +7 879e-03
Elem: H-12280
Mode: 1757

Figura 5.26 Deformaciones logaritmicas principales maximas (tension) del modelo del fémur sujeto a

condiciones de flexion de 3 puntos.
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5.2.4 Flexion en 4 puntos

En el caso de flexion en 4 puntos, se utilizaron 2 elementos auxiliares, dispuestos a una cuarta parte
de la longitud total entre ambos encastres de las epifisis. La fuerza aplicada en cada elemento fue, al
igual que en el caso de flexion en 3 puntos, de 3000 [N] aplicada gradualmente. En la figura 5.27 Se

aprecian las condiciones de frontera de dicha condicion.

) 0

o
Figura 5.27 Condiciones de frontera del modelo de fémur sometido a flexion en cuatro puntos.

El estado de esfuerzos presentado en el modelo va desde los 127 [MPa] con una fuerza aplicada de
600 [N] en cada elemento, hasta los 188 [MPa] con 900 [N], y 251 [MPa] con 1200 [N] de fuerza
aplicada. A pesar de que los valores son ligeramente menores a los presentados por la flexiéon en 3
puntos, la distribucién de esfuerzos abarca zonas mas extensas en todo el fémur. En la figura 5.28

se presenta el modelo de fémur con 750 [N] de carga en cada elemento auxiliar.

S, Mizes
{Awg: T5%)
-~ +1.582e+086

L 4+5.000e+07
+4 583e+07
+4 167e+)7
+3.750e+07

— +3.334e+07
+2 H1Te+d7
+2.501e+)7
+2.084e+07
+1 667e+07
+1.251e+07
+f 342e+06
+4 176e+08
+1.003e+04

A B

Figura 5.28 Estado de esfuerzos del modelo de fémur sometido a flexion de 4 puntos, con una fuerza aplicada de
750 [N] A) Vista lateral. B) Corte transversal.
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En este caso la distribucion de esfuerzos se da a lo largo de toda la diafisis, con valores promedio no
mayores a 35 [MPa]. Sin embargo los elevados esfuerzos se presentan directamente en la zona de
contacto con los elementos que aplican la carga. A pesar de que son zonas muy reducidas donde se
presentan esfuerzos del orden de 158 [MPal], dichos esfuerzos pueden provocar pequefias grietas

que terminan expandiéndose y provocando el colapso de todo el material.

Respecto a las deformaciones presentadas, las maximas principales se presentaron en las epifisis
con valores no mayores a los 6 [mm/mm] y ligeramente en la zona lateral interna de la diafisis,
debido a que los puntos donde se aplica la carga provocan un pandeo mayor que en la flexion de 3
puntos. Las deformaciones minimas principales se dieron en la zona del cuello femoral y en la parte
superior de los cdndilos, con valores mas considerables que en el caso de las deformaciones

maximas principales, del orden de 1.2x10-2 [mm/mm].

LE, Max. Principal LE, Min. Principal
{Avg: 75%) (Avg: 75%)
~ +1.241e-02 - -3.856e-06
+3.000e-03 -1.000e-05
+2.751e-03 -2.175e-04
+2.501e03 -4.250e-04
+2.252e03 6.325e-04
+2.002e-03 -8.400e-04
+1.753e-03 -1.048e-03
+1.503e-03 -1.255e-03
+1.254e03 -1.462e-03
+1.004e-03 - -1670e-03
+7.54%9e-04 -1877e03
+5 055e-04 -2.085¢-03
+2.560e-04 -2.292e03
+5.549e-06 -2.500e-03
-8.045e-03
A B

Figura 5.29 Deformaciones logaritmicas principales del modelo del fémur sujeto a flexion de 4 puntos al

momento de aplicar 900[N]. A) Maximas B) Minimas.

5.3 Discusion

Una vez analizadas las condiciones a las que el fémur puede estar sometido comiunmente, tanto in
vivo como in vitro, se logro evaluar parte de su comportamiento y la distribucion de los esfuerzos y

deformaciones en diferentes solicitaciones. Se observé también que la accién que tienen los
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musculos es crucial para mantener su integridad fisica. También se not6 que su configuracion
natural es la dptima para distribuir las cargas, donde las partes mas deformadas son las epifisis,
mientras que la carga se trasmite a la zona mas resistente, que es la diafisis. A pesar de esta
configuracion, presenta desventajas respecto a ciertas casos como lo es la torsién, por lo que es

conveniente evitar este tipo de condiciones. Las tablas 5.1 y 5.2 muestran los valores maximos

presentados en cada simulacion.

Tabla 5.1 Valores maximos reportados en las simulaciones in vivo del modelo de hueso femoral

Deformacion

Deformacion

Condicién Esfuerzo [MPa] Logaritmica minima | Logaritmica maxima
Principal [mm/mm] | Principal [mnm/mm]
Estancia de pie 8 5.1X10-3 Despreciable
Estancia sobre un
s6lo pie 35 1.4 X102 2.5 X102
Subida de escalon 55 2 X102 2.3 X102
Caida de rodillas 75 4 X102 9.2 X103
Sentadilla 70 1.64 X102 1.2 X102

Tabla 5.2 Valores maximos reportados en las simulaciones in vitro del modelo de hueso femoral.

Condicion

Esfuerzo [MPa]

Deformacion

Deformacion

Logaritmica minima | Logaritmica maxima

Principal [mm/mm]

Principal [mm/mm]

Compresion 130 1.01 X101 6.1 X102
110 (diafisis) /
Torsién 6.2 X102 7.6 X102
64(cuello femoral)
Flexién 3 Puntos 129 1.85 X102 7.87 X103
Flexion 4 Puntos 127 1.21 X102 6.09 X103
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Capitulo 6. Conclusiones

Al final de este trabajo se cumpli6 con el objetivo de crear un modelo de hueso femoral y se analiz6
mediante paqueteria de elemento finito, validandolo mediante datos reportados en la literatura. La
metodologia aqui presentada permite crear geometrias complejas uniendo elementos generados de
distintas maneras, como el escaneo y las tomografias. Asimismo, se puede elegir el tamafio de la
malla final ajustando los parametros del algoritmo de reconstruccién y del sampleo, logrando obtener
mallas tetragonales que son analizadas en la paqueteria de elemento finito sin que se presenten
errores indeseados debido a su geometria. Otra ventaja es que toda la creaciéon de la malla se
realiza en software libre, mientras que las uniones se realizan en Abaqus®, por lo que sélo es
necesario contar con la licencia de esta ultima. En realidad, la paqueteria SolidWorks® solo sirve

para verificar la calidad de la malla previa a su exportacion a Abaqus®.

En cuanto a las desventajas de la metodologia, la mayor es respecto a las particiones, ya que si el
elemento a analizar requiere realizar varias particiones para asignar diversos materiales, dichas
particiones distorsionan los elementos en la zona de la particion, generando elementos pequefios e
irregulares que resultan en valores no deseados a la hora de obtener resultados. Dicho problema se
puede solventar de 2 formas: Editando directamente el archivo *.stl, como se realizé en el presente
trabajo, o bajo criterio, donde se descartan los resultados de la zona de la particion, dado que se
sabe que la zona esta distorsionada. Otra desventaja es que la malla ya no puede ser editada en la
paqueteria de analisis, ya que se importa como una malla huérfana, por lo que todas las mallas

estaran constituidas por elementos tetragonales, sin la posibilidad de elegir otro tipo de elementos.

A pesar de que se utilizaron diversas paqueterias para el desarrollo del modelo, no se registrd
ninguna pérdida de informacion a la hora de exportar los archivos, tanto si el archivo *.stl tenia
codificacion binaria 0 no. También se observd que los archivos *.igs se exportaban con mayor
facilidad a la paqueteria de analisis que los archivos con extension *.step, por lo que se recomienda

trabajar con los primeros en futuros trabajos.

En cuanto a las propiedades de los materiales, es conveniente seguir utilizando propiedades
ortotrdpicas, ya que representan de una manera mas precisa el comportamiento del material en

comparacion a utilizar propiedades isotropicas, debido a la geometria del fémur. Respecto a los
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valores de plasticidad del material, pueden seguir descartandose, ya que al tratarse de un material

fragil, la zona plastica es casi nula en comparacion con la elastica.

Los resultados obtenidos mas criticos de las condiciones in vivo fueron los correspondientes a la
caida de rodillas y la sentadilla; la sentadilla se analizé con peso extra y la carga se distribuyé en la
diafisis principalmente, por lo que la condicion no presenta un estado critico para el fémur. Sin
embargo, la caida so6lo se analizo con el peso del individuo y se distribuy6é en los dos miembros
inferiores. A pesar de esto, la carga se distribuye a lo largo de la di&fisis, la epifisis inferior presenta
deformaciones considerables, por lo que se recomienda evitar caidas de este tipo que puedan dafiar

considerable la zona de la articulacién de la rodilla.

Respecto a las condiciones in vitro, todas fueron destructivas, sin embargo la méas critica fue la de
torsién, ya que se presentan esfuerzos considerables en la zona del cuello femoral la cual esta
constituida principalmente por hueso esponjoso, el cual no tiene la misma resistencia que el hueso

cortical.

Referente a trabajos a futuro, se recomienda realizar un modelo que delimite las zonas de hueso
trabecular y hueso cortical de una forma mas natural, y no con una simple particion como se

simplifico en este trabajo.

Asimismo, el presente modelo se puede mejorar mediante la adicién de elementos tipo Shell que
simulen los musculos, asi como de elementos tipo beam que desarrollen el papel de los tendones y
ligamentos. Otra mejora que puede ser realizada es la optimizacién del contacto con el acetabulo,
por un lado no considerarlo como analiticamente rigido, por otro, contemplar la presencia del liquido
en la articulacion que ayude a distribuir mas uniformemente las cargas en toda la superficie de la

cabeza femoral, evitando asi la presencia de esfuerzos excesivos en la zona.
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Anexo 1. Metodologia de generacion de un modelo de hueso trabecular 3D

El presente anexo muestra una metodologia para generar un modelo de hueso trabecular. En un
principio se pens6é implementar dicho modelo en uno mas complejo que contemplara las zonas
cortical y trabecular a detalle, sin embargo ya no se realizd por la cantidad de tiempo que requiere
crear a detalle la zona trabecular, ademas de los altos recursos computacionales que implica su

manejo y analisis.

Para el desarrollo de ésta metodologia, se utilizaron muestras de hueso trabecular de bovino, debido
a la facil obtencion de las mismas, dejando claro asi, que lo unico extrapolable para realizar un

modelo de hueso trabecular humano es la metodologia.

Al.1 Preparacion del espécimen

Las muestras de hueso trabecular se obtienen de un fémur de res debido a su facil obtencién. A
continuacion se enlistan los pasos que se siguieron para obtener las muestras:

Inicialmente se lleva a cabo la coccion del hueso para retirar la grasa, asimismo para ablandar los
tejidos remanentes y retirarlos con mayor facilidad. Este proceso requiere de una cantidad de tiempo
de aproximadamente 5 horas, dependiendo del estado en el que se encuentre el hueso. Se
requieren también de cambios de agua en caso de que exista un exceso de las sustancias
segregadas. En la figura A1.1 se muestra el hueso después del proceso de coccidén. Cabe
mencionar que debe estar refrigerado, ya que el poco tejido y la grasa que no se removid por

completo comienza a descomponerse.

Figura A1.1 Apariencia del fémur después de la coccion.
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Una vez que el fémur esta parcialmente limpio, se relizan los cortes. Estos se eligieron de una
manera en la que se apreciaran las principales orientaciones del hueso trabecular. Esto es
importante, ya que el modelo a generar depende de la orientacién de las trabéculas, por lo que se
deben de considerar los planos sobre los cuales se realizan los cortes para tener una ubicacién
exacta sobre qué zona del fémur que se esta modelando. En la figura A1.2 se muestran las partes

obtenidas a partir del fémur.

Figura A1.2 Cortes realizados al fémur, correspondientes a la epifisis inferior (Condilos).

Una vez que se tienen los cortes, se cocen de nuevo, esta vez para remover la médula amarilla que
contiene el hueso y exponer la zona trabecular. El tiempo que tarda esto es relativamente corto,
aproximadamente 1 hora, ya que la médula amarilla es facil de remover y los cortes ya estan

parcialmente limpios.

Cuando se tienen los cortes limpios y sin médula, se exponen los cortes a agua oxigenada, con una
solucion al 3.5%. El tiempo de este proceso es de aproximadamente 12 horas. Al exponer las partes
del hueso con agua oxigenada, los cortes se desinfectaran y el hueso cambiara de color a uno

blanquecino.

Al tener los cortes ya listos, tan solo se desbasta la superficie para dejarla uniforme. Se tiene
precaucién al lijar, ya que puede que se desprendan pequefias partes del hueso y se incrusten
dentro del mismo, lo que causara que las muestras obtenidas tengan incrustaciones indeseadas. La
figura A1.3 muestra un espécimen ya preparado, del cual se obtuvieron varias muestras para la

generacion del modelo.
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Figura A1.3 Espécimen de hueso donde se aprecia la zona trabecular.
A1.2 Generacién del modelo

Una vez que se cuenta con la muestra de hueso trabecular, se toman medidas del mismo para
utilizarlas como referencia en la creacion del modelo. Esto se logra desbastando el hueso hasta

tener un elemento cubico, que seréa el patron a seguir en la paqueteria de disefio.

Se miden las trabéculas que se encuentran en las caras del cubo con ayuda de un micrémetro. Una
vez caracterizada la superficie mediante el diametro promedio de la trabécula, se desbastan
ligeramente las caras para exponer las partes internas del hueso y realizar muevas medidas. Una

vez que obtenida toda la informacion sobre el hueso, se genera el modelo en 3D.

Se puede utilizar la paqueteria SolidWorks® para generar el hueso. Se crearon planos paralelos
auxiliares en las direcciones x, Y, z, y se utilizaron las medidas obtenidas del hueso para crear las

trabéculas en la paqueteria.

Figura A1.4 Planos auxiliares para la generacion de las trabéculas.
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Esto se logré con el comando “recubrir’, el cual crea un sélido auxiliandose de bosquejos en planos
diferentes, donde ademas se eligen las caracteristicas de la parte intermedia generada, como se

muestra en la figura A1.5.

Perfil(Croruis3]

D

Figura A1.5 Comando ‘Recubrir’ A) Tres planos paralelos con tres diferentes sketches. B) Generacion del sélido
entre los tres planos auxilidandose en los tres sketches. Nétese que el grosor intermedio se puede editar con los
puntos verdes sobre los planos.

Con las medidas, los planos auxiliares, y la ayuda del comando recubrir, se cred el modelo de hueso
trabecular. Sin embargo, presenta idealizaciones. La mas importante es la geometria transversal.
Debido a la dificil caracterizacion de la seccion transversal de las trabéculas, se idealiza utilizando
perfiles circulares en lugar de los perfiles semicirculares que en verdad existen. Esto es debido a que
el promedio del diametro de las trabéculas va de entre 80 y 250 micras, por lo que obtener un perfil

exacto no es viable ni con un micrometro.

Figura A1.6 A) Perfil Transversal de una trabécula real. B) Idealizacién del perfil de una trabécula.

Al final, el modelo queda como se muestra en la figura 7. Cabe recalcar que entre las uniones de las
trabéculas existen irregularidades que se presentan como lineas, esto es, la interseccion que se da
entre los recubrimientos. Estas intersecciones deben de ser arregladas y suavizadas para analizar

en la paqueteria de elemento finito.
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Figura A1.7 Modelo de hueso trabecular generado con recubrimientos. Nétense las intersecciones de las
trabéculas.

A1.3 Post Procesamiento

Debido a las irregularidades del modelo en las intersecciones, se trabajo con el archivo *.stl del
modelo para arreglar la malla antes de exportar el modelo a la paqueteria de analisis. Esto se logra
exportando la pieza a la paqueteria MeshLab exclusiva para trabajar con archivos de este tipo. Aqui
se cred una nueva malla con elementos homogéneos, ya que la malla que crea la paqueteria

SolidWorks® no es apta para analisis.

Figura A1.8 A) Modelo proveniente de la paqueteria SolidWorks. B) Malla irregular del mismo modelo.
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Una vez en la paqueteria MeshLab, la malla se somete a un ‘Sampleo’, el cual va a generar una
nube de puntos alrededor de la malla. El algoritmo elegido para el sampleo fue el de Disco de
Poisson (Poisson-disk Sampling), con el cual se obtiene una distribucion de puntos mas oportuna

para el analisis.

En la paqueteria se pueden editar parametros como lo son el nimero de puntos, asi como la
distancia, que es la que definira el tamafio promedio de los elementos de la malla para el analisis en
Abaqus®.

Una vez creada la nube de puntos con el algoritmo y los pardmetros previamente utilizados, se
utiliza el algoritmo de reconstruccion de ‘Pivoteo de Pelota’ (The Ball-Pivoting Algorithm), para unir

todos los nodos y crear asi los elementos de la malla.

Una vez generada la malla final, se exporta a Solid Works® como un conjunto de sélidos y se
verifica que no existan errores de conectividad, y posteriormente se obtiene el archivo *.igs el cual se

llevara a Abaqus® para someter a analisis.

Si bien ésta metodologia es sélo una propuesta, aun presenta desventajas como el numero de
mediciones, tiempo de generacion y nimero de elementos, cuestiones con las que se debe seguir

trabajando.

Figura A1.9 Modelo de hueso trabecular con errores de conectividad reparados.

85



GENERACION DE UN MODELO DE MIEMBRO INFERIOR CON MUSCULOS

Anexo 2. Generacion de un modelo 3D de miembro inferior con misculos

El modelo de fémur del presente trabajo puede utilizarse para crear un modelo més complejo que
contemple a los musculos de la zona. Dichos musculos pueden ser generados mediante el comando

Loft que se revisd en el anexo 1.

Sin embargo, para un modelo mas complejo se necesitan estudiar a fondo las propiedades
mecanicas del tejido, asi como la potencia de cada musculo. Para determinar la potencia de cada
musculo es necesario hacer andlisis cuantitativos con instrumentaciéon y equipo que registre la
actividad de cada uno durante determinadas solicitaciones, como por ejemplo, un brinco. Una vez
realizado esto es posible nutrir al modelo con informacion fehaciente y realizar simulaciones mas
exactas sobre el comportamiento del miembro inferior que permitan evaluar mejor el comportamiento

y lainteraccion de los ligamentos, tendones y musculos con el fémur.

Ilion

Gliteo Medio —

Acetabul
Glateo Mayor

Recto Anterior

Vasto Medial

Vasto Medial Vasto Externo

Tibia

2 B

Figura A2.1 Modelo de fémur con los principales misculos A) Vista Anterior. B) Vista Posterior.
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