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Prélogo.

La obtencién de propiedades mecanicas de materiales biol6gicos forma parte fundamental
en la ingenieria, buscando un material sustituto para éstos, y a la postre se obtengan
prétesis que tengan propiedades similares que cumplan con los requerimientos
estructurales. El fémur es el hueso largo mas grande en el cuerpo humano, esto conlleva a
ser uno de los huesos mds importantes que junto con los musculos son primordiales para
el sostén del cuerpo humano asi como para diversos movimientos.

Movimientos como la caminata, marcha rapida, saltos, entre otros movimientos naturales
en el cuerpo humano provocan una respuesta en los huesos. Para entender éstos se
realizan diversos ensayos que simulan dichas condiciones, de las cuales se obtienen datos
importantes tanto de propiedades mecanicas del material como estructurales del hueso y
de tal forma comprender su comportamiento a dichas fuerzas. Los ensayos de flexion son
comuinmente usados para llevar a cabo estudios en fémures humanos, pero debido a la
dificultad de contar con especimenes frescos para obtener datos mas precisos se ha optado
por otras alternativas que ayudan a corroborar y dar una aproximacion en los resultados.

En los altimos afios y con el avance de la tecnologia se ha recurrido a la construccién de
modelos 3D a partir de tomografias axiales computarizadas, los cuales son sometidos a
simulaciones que arrojan datos que corroboran los obtenidos en pruebas de fémures
humanos reales, ademés que dichos modelos han mostrado una gran flexibilidad en su
manejo. Diversos autores han realizado metodologias para construir modelos de huesos
que retnen las caracteristicas mds importantes para realizar un ensayo de flexion,
buscando que éstos sean lo més parecido a la realidad.

Influenciado por obtener un modelo 3D que no pierda las caracteristicas geométricas de
un fémur y éste sea facil manejar, se realiz6 en el presente trabajo una metodologia para
obtener un modelo 3D a partir de tomografias axiales computarizadas y tomar éste como
base para la construcciéon de tres modelos mas con diferentes caracteristicas que tienen
como principal objetivo obtener la rigidez estructural en cada uno, y mediante ensayos de
flexiéon en cuatro puntos en dos diferentes planos; ademdas que dicha simulacién se
introduce un comportamiento transversalmente isotrépico en el hueso cortical y
trabecular, buscando que los resultados sean lo mas parecidos a la realidad y sean
comparativos entre si y otros estudios.

Comunmente se obtiene el médulo de Young o de elasticidad con los datos obtenidos en
un ensayo de flexién, por lo cual en el presente trabajo se realizé dicho estudio tomando
como punto de partida dos ensayos de flexion considerando el hueso cortical como
isotrépico. Para la obtencién del médulo de Young es necesario conocer el momento de
inercia, por lo cual se tomaron tres diferentes consideraciones para el calculo de éste con el
objetivo de mostrar la variabilidad de los resultados y mostrar cual es la opcién mas
correcta.

En el capitulo 1 se describen generalidades de los huesos en el cuerpo humano, con el
objetivo de entender su funcién y tener un concepto mas amplio de su importancia, y
llevando mas a fondo la explicacion de las caracteristicas del fémur humano.



El capitulo 2 est4 enfocado a pruebas mecanicas en el cual se proporciona informacion ttil
de la realizaciéon de diversos ensayos al hueso trabecular y cortical, ademas se da una
explicacion mas a fondo de ensayos de flexion, y se muestran resultados obtenidos por
varios autores para tener una referencia comparativa con el presente estudio.

El capitulo 3 muestra metodologias desarrolladas por diferentes autores para obtener un
modelo 3D a partir de tomografias computarizadas y cémo éstos cambian a partir de las
caracteristicas de las imédgenes analizadas, posteriormente se resalta los usos de estos
modelos y resultados obtenidos en simulaciones a fémur humano.

Es comun que en la busqueda de un modelo que cuente con las caracteristicas geométricas
de un fémur, se construyan modelos muy detallados y que posteriormente en su analisis
estos sean muy dificiles de manejar, por lo que en el capitulo 4 se trabaja con diversos
softwares que ayudan a resolver dichos problemas y con esto tener un modelo que no
pierda sus propiedades geométricas y éste sea manejable es el andlisis posterior. Partiendo
de un modelo base se construyen tres diferentes modelos que son sometidos a ensayos de
flexion en cuatro puntos en el plano frontal y sagital y de los cuales se obtiene la deflexion
en cada modelo para finalmente calcular la rigidez estructural de cada uno.

Finalmente en el capitulo 5 se muestra el andlisis de resultados de los ensayos realizados a
todos los modelos, mostrando la rigidez estructural en cada uno, asi como sus respectivos
esfuerzos y deformaciones presentes, acompafiados por imagenes de cada ensayo; ademés
se muestra un comparativo entre los ensayos en el plano frontal contra los del plano
sagital. Se muestran graficos comparativos dutiles para comprender los resultados
obtenidos y las conclusiones del estudio realizado. Como complemento se muestra una
metodologia para obtener el médulo de Young a partir de la deflexion, considerando tres
diferentes métodos del momento de inercia necesario para el calculo de éste.



Capitulo 1: Esqueleto y Huesos

1.1 Introduccion.

El sistema 6seo estda formado por un conjunto de estructuras solidas compuestas
basicamente por tejido 6seo, que se denominan huesos. El sistema 6seo consiste en
estructuras rigidas o semirrigidas dentro del cuerpo, que se mueven gracias al sistema
muscular. Si tales estructuras estan mineralizadas u osificadas, como en los humanos y
otros mamiferos, se les llama huesos. Otro componente del sistema esquelético son los
cartilagos, que complementan su estructura. Los huesos y otras estructuras rigidas estan
conectadas por ligamentos y unidas al sistema muscular a través de tendones.

El esqueleto humano es el conjunto total y organizado de piezas 6seas que proporciona al
cuerpo humano una firme estructura multifuncional (locomocién, proteccién, contencion,
sustento, etc.).

1.2 Generalidades de los huesos.

1.2.1 Estructura osea.

El esqueleto adulto posee dos tipos de hueso: Cortical o compacto y hueso trabecular o
esponjoso. Estos dos tipos estdn representados en un hueso tipico, por ejemplo el fémur,
en el que el hueso cortical forma la pared de la diéfisis (parte alargada del hueso) y el
hueso trabecular se concentra en ambos extremos del hueso (epiffisis).

La superficie articular estd cubierta de cartilago, que a su vez esta cubierta con la
membrana sinovial, mientras que el resto del hueso esta cubierto de periostio (membrana
que rodea la superficie del hueso no cubierta por cartilago, fibroso y denso) por fuera, y de
endostio (membrana que contiene las células osteoprogenitoras) menos denso. Por dentro
se encuentra la cavidad medular (espacio cilindrico situado en la parte central en la diéfisis
que en los adultos contiene la médula 6sea amarilla).

1.2.2 Hueso cortical.

El hueso cortical aparece como masa sélida y dura que se encuentra en la periferia de los
huesos individuales del esqueleto, constituyendo el 80% del esqueleto, y posee espacios
entre sus componentes duros. Forma la capa externa de todos los huesos y gran parte de la
diafisis de los huesos largos. Entre sus funciones se tiene la de brindar proteccion y
soporte, asi como de resistir los esfuerzos producidos por el apoyo y movimiento en
general.


http://www.monografias.com/trabajos15/todorov/todorov.shtml#INTRO

1.2.3 Hueso trabecular.

El hueso trabecular es una compleja malla de placas y barras que se entrecruzan. A
diferencia del hueso cortical, el hueso esponjoso no contiene osteonas, sino laminas
intersticiales que estdn dispuestas de forma irregular formando placas llamadas
trabéculas. Estas placas forman una estructura esponjosa dejando huecos que estan llenos
de la médula 6sea roja. Las trabéculas estdn dispuestas regularmente y reflejan la direccion
de las principales fuerzas mecanicas a que esta sometido el hueso.

El hueso trabecular solo comprende el 20% del esqueleto, sin embargo, ocupa mas
superficie, y su actividad metabdlica es casi 8 veces mayor que el cortical. El hueso
trabecular esta bien adaptado para resistir las fuerzas de compresion.

T
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Figura 1.1 Hueso Esponjoso o trabecular. (Ramirez, 2009)

Si cambia la direcciéon de los requerimientos mecanicos a los que es sometida una
trabécula (aumento de peso del individuo, crecimiento u otro) esta cambia su orientacion.
La densidad, arquitectura y funcién del hueso trabecular en una posicion establecida
dependen de la magnitud de las cargas a las que esta sometido. Las estructuras con bajas
densidades y celdas abiertas, se desarrollan en regiones de bajos esfuerzos, mientras que
las de mayores densidades y celdas cerradas se desarrollan en regiones sometidas a altas
solicitaciones. El hueso es un material anisétropo y viscoelastico.

1.3 Fisiologia del esqueleto humano.

Fisiol6gicamente, el esqueleto es sumamente importante. Sostiene a todo el organismo
(alojar 6rganos importantes como los ojos y cerebro), da forma al cuerpo, determina la
talla, forma las palancas que completan las articulaciones y musculos, las cuales seran la
consecuencia de los movimientos de todo el cuerpo, como se muestra en la figura 1.2 un
ejemplo del sistema dseo.



Figura 1.2: Esqueleto humano. (http:/ /www.stern.de/wissen/ mensch/neandertaler-zankapfel-und-star-der-
wissenschaft-566719.html)

De manera mas general se puede decir que el esqueleto humano tiene las siguientes
funciones:

- Soporte dindmico: colabora para la marcha, locomocién y movimientos corporales:
funcionando como palancas y puntos de anclaje para los musculos.

- Almacén metabolico: funcionando como moderador (tampén o amortiguador) de
la concentracién e intercambio de sales de calcio y fosfatos.

- Transmision de vibraciones, ademads, en la corteza esponjosa de algunos huesos, se
localiza la médula 6sea, la cual lleva a cabo la hematopoyesis o formacién y
diferenciacién de las células sanguineas (globulos rojos y en menor cantidad
linfocitos y monocitos).

1.4 Clasificacion de los huesos.

Los huesos se clasifican, de acuerdo a sus dimensiones, en largos, cuya longitud es mayor
que su ancho y espesor (fémur); cortos, en los que sus tres dimensiones son sensiblemente
iguales (hueso del carpo y tarso), planos, en los que su longitud y anchura son mas o
menos iguales (parietales y occipitales) e irregulares, como las vertebras.


http://es.wikipedia.org/wiki/M%C3%A9dula_%C3%B3sea
http://es.wikipedia.org/wiki/Hematopoyesis
http://es.wikipedia.org/wiki/Sangre

1.4.1 Huesos largos.

La clavicula, el himero, el radio y el ctbito, en el miembro superior, el fémur, la tibia y el
peroné en el inferior son huesos largos. También se incluyen en este grupo metatarsianos y
las falanges.

En todo hueso largo se distinguen un cuerpo (diafisis) y dos extremos (epifisis), que
habitualmente son articulares. Las epifisis de los huesos en vias de crecimiento son
totalmente cartilaginosas o, si se ha iniciado la osificacién, estdn separados de la diafisis
por discos epifisarios cartilaginosos. La parte del cuerpo inmediata al disco epifisario es
mas ancha que el resto y constituye la zona de crecimiento y de nueva formacién 6sea,
llamada metéfisis. El tejido 6seo de la metafisis y el de la epifisis, aparecen en el adulto, en
estado de continuidad, esto quiere decir que el cartilago de crecimiento de la metafisis es
sustituido por tejido 6seo esponjoso y de esta forma la diafisis y la epifisis quedan unidas
y ya no es posible que el hueso aumente su longitud.

La diafisis de los huesos largos estd constituida por un tubo de hueso compacto cuya
cavidad se llama cavidad medular. La cavidad medular contiene medula roja, médula
amarilla o una combinacién de ambas. La epifisis y la metafisis estdn formadas por
columnas y trabéculas irregularmente anastomosadas (Interconectado o unido de forma
repetitiva a modo de red), a las que se llama hueso esponjoso. (Figura 1.4)
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Figura 1.4: Fémur, Partes del hueso largo. (Jiménez, 2009)

1.4.2 Huesos cortos.

Los huesos cortos se caracterizan por la semejanza del eje longitudinal y transversal. Los
huesos cortos se hallan en las manos y en los pies y estan formados por tejido 6seo
esponjoso, con su correspondiente médula, envuelto por una fina capa de tejido compacto.
El periostio (membrana de tejido conectivo concentrada de tejido vascular, fibroso y
resistente) los recubre totalmente, excepto a nivel de las superficies articulares.


http://es.wikipedia.org/wiki/Membrana_el%C3%A1stica
http://es.wikipedia.org/wiki/Tejido_conectivo

Los huesos cortos se forman por osificacion indirecta. Las células del centro del modelo
cartilaginoso en crecimiento mueren y en el espacio hueco que se forma de esta forma se
introducen los denominados osteoblastos (células productoras de hueso) desde la piel que
recubre el cartilago. Los osteoblastos se convierten lentamente en células 6seas
(osteocitos). La totalidad del tejido cartilaginoso, por el contrario, no se osifica, sino que
determinadas partes se conservan como cartilago articular. (Figura 1.5)

Los huesos cortos se clasifican de la siguiente manera:

A- Huesos sesamoides: Constituyen un tipo de hueso corto y aparecen en las manos y
en los pies, envueltos en tendones o capsulas articulares. Son de diverso tamafio y
namero. Algunas sirven para modificar el &ngulo de traccién tendinosa; otros son
tan pequefios que es dificil asignarles una funcién importante determinada. (Figura
1.4)

B- Huesos supernumerarios: No siempre constantes en su localizacién, es decir que
son huesos extras que pueden aparecer en el esqueleto; por ejemplo en la zona
craneal puede tener los huesos llamados suttrales.

Huesos cortos

B) Hueso —:.{ \

esponjoso “l?‘ 7

Hueso compacto

Figura 1.5: Hueso corto, A) Metacarpio B) Hueso esponjoso. (Jiménez, 2009)

1.4.3 Huesos planos.

Los huesos planos presentan dos caras; el nimero de bordes varia segin la forma de
hueso. Los huesos planos se componen de dos laminas de tejido compacto, con
interposicion de tejido esponjoso y su correspondiente medula 6sea. La ldmina esponjosa
de los huesos de la boveda del craneo es llamada diploe (en griego pliegue) y contiene
muchos conductos venosos. Estos huesos son muy delgados por lo que se componen
Unicamente de una lamina papiracea (parte de la cavidad orbitaria) de tejido compacto.
Las superficies articulados de los huesos planos estdn cubiertas de cartilago o, en el caso
de algunos huesos craneales de tejido fibroso.



1.4.4 Huesos irregulares.

Generalmente se les encuentra constituyendo la columna vertebral y los huesos en la base
del craneo. Todos los huesos irregulares son impares y se sitdan en la linea media del
cuerpo. De la misma manera que los huesos cortos constan de una lamina fina de hueso
compacto que envuelve el hueso esponjoso. Algunos huesos del crdneo que contienen aire
en sus cavidades han recibido el nombre de neumaticos.

~—— & ?O‘C) Hueso plano
3o /

A) Hueso largo

D) Hueso irregular

[/} Y c) A W/
By Hoeso'corto £ E) Hueso sesamoide

Figura 1.6. Detalles del esqueleto A) hueso largo, B) Hueso Corto, C) Hueso plano, D) Hueso irregular,
E) Hueso sesamoide. (http://tiposde.info/tipos-de-huesos/)

1.5 Comportamiento mecanico de los huesos.

Los huesos, desde el punto de vista mecanico, tienen una triple funcién:
1. Sostén, forman el esqueleto 0 armazon del cuerpo humano
2. Proteccién, forma cajas y muros de protecciéon de las visceras que posibilitan el
funcionamiento del organismo
3. Palancas mecanicas responsables del movimiento

La funcién mecanica del esqueleto se interpreta mecdnicamente con su arquitectura
externa e interna del hueso. Los huesos estan construidos para combinar resistencia,
rigidez y poco peso; estas propiedades pueden ser modificadas por determinadas
condiciones mecénicas.

La forma de un hueso es determinada principalmente por herencia: la estructura de los
huesos embrionarios es muy similar a la de los huesos adultos, y no esté sujeta a factores
extrinsecos, como el movimiento o la presién. Los huesos embrionarios adquieren su
forma caracteristica aunque crezcan en cultivo histico (cultivo controlado de las células).
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Los huesos también desempefian un papel importante en impactos, aceleraciones y
desaceleraciones. El esqueleto humano constituye el elemento pasivo del aparato
locomotor de modo que las fuerzas son transmitidas de un hueso a otro a través de las
articulaciones, permitiendo al organismo una gran diversidad de posturas y movimientos.
Para poder ejercer su funcién el hueso tiene tres propiedades mecénicas fundamentales
que son la resistencia, la rigidez y la tenacidad como anteriormente se menciono. Las
propiedades mecénicas del hueso pueden verse influenciadas por diversos factores como
el tamafio y la forma del hueso, su composicion y la actividad muscular. Pueden soportar
fuerzas de tracciéon y compresion, y sostener cargas estaticas y dindmicas equivalentes a
varias veces el peso del cuerpo

Uno de los conceptos mecédnicos mas importantes es el de fuerza. Existen tres tipos
principales de fuerza: de traccion, de compresiéon y de flexiéon. Para conocer las
propiedades mecanicas de determinado hueso se realizan las pruebas mecénicas
pertinentes sometiendo éste a las diferentes fuerzas (ensayos de traccién, compresion y
flexion), estas pruebas se utilizan para obtener la resistencia de los huesos, la cual no sélo
depende del material con el que estan constituidos sino de la forma que tienen.

La resistencia del hueso, tanto a la compresiéon como a la traccién, estd influenciada por su
tamafio. Cuanto mayor es, mayor es su resistencia. La resistencia a la flexiéon esta
determinada también por su forma y por su longitud. Cuanta mayor cantidad de tejido
6seo existe alrededor del eje neutro, mas resistente es a la flexiéon. Cuanto mayor es su
longitud, mayor es el momento flector de la fuerza aplicada sobre él. La resistencia del
hueso a la torsién también estd determinada por su tamafio y forma. Cuanto mds grande
es el hueso y cuanto mas alejada del eje neutro esta situada la masa 6sea, mas resistente es.
Por ello, las tibias sometidas a una fuerza de torsion se fracturan antes por el tercio distal,
de menor didmetro, que por el proximal.

Existen factores fisiologicos o patolégicos que modifican la composicién del hueso, por
consecuencia cambian las propiedades mecénicas del mismo. Con el envejecimiento del
hueso se produce una pérdida de masa 6sea la cual afecta tanto al cortical que pierde
diametro y se adelgaza, como el esponjoso en el que disminuye el namero de trabéculas,
que a su vez se hacen mas delgadas. Esta pérdida de la resistencia en el hueso de una
persona anciana justifica mayor incidencia de fracturas en él.

1.6 Fémur humano.

El fémur es un hueso largo y es el més grande del cuerpo humano, se ubica en el muslo. Se
articula por la parte superior con el hueso coxal (hueso de la pelvis) como se muestra en la
figura 1.7 y por la parte inferior con la tibia y la patela. El fémur se divide en un cuerpo o
diafisis y dos epifisis.
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Figura 1.7. A) Hueso Coxal.
(http:/ /www.igb.es/facultad %20de %20medicina/anatomia/temall/coxal02/coxal02.htm)

1.6.1 Epifisis proximal o superior.

La epifisis proximal o superior de manera general se conforma por cabeza femoral, cuello
femoral o cuello anatémico y trocanteres. La cabeza femoral es lisa en forma esférica y
presenta una févea (Fosa o depresion). La cabeza femoral esta unido mediante el cuello
femoral el cual posee una angulacion y longitud especial que permite el movimiento de la
articulacion de cadera.

El limite entre el cuerpo y el cuello corresponde a la linea intertrocanterea y la cresta
intertrocanterea separa posteriormente el cuello del cuerpo femoral.

La epifisis proximal o superior es donde el hueso femoral se articula con el hueso coxal
(figura 1.7); cuenta con la cabeza femoral, cuello anatémico o cuello femoral, cuello
quirdargico, trocanter mayor y menor.

A)

Cabeza femoral: Cubierta por cartilago hialino, abarca algo més de media esfera.
Su convexividad medial tiene la ya mencionada févea donde se encuentra el
ligamento de la cabeza. El cartilago articular se extiende sobre el cuello femoral.
Cuello anatémico: Une a la cabeza femoral con los trocanteres. Con la forma de un
cilindro aplanado en sentido anteposterior, el cuello anatémico del fémur tiene
relacion directa con la capsula de la articulaciéon coxofemoral.

Cuello quirdrgico: Region que une la epifisis superior con la diéfisis.

Trocanter mayor: Elevacion cuadrildtera situada lateral al cuello femoral. Presenta
dos caras (lateral externo y medial interno) y cuatro bordes (superior, inferior,
anterior y posterior).

Trocanter menor: Grueso tubérculo que se sittia en la parte posterior de la porciéon
mas baja del cuello femoral. Su superficie redondeada, orientada medialmente, es
lisa para la recepcion del tendén del musculo psoas mayor. El musculo iliaco se
inserta delante del tendén y en el hueso debajo del trocanter menor.
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Figura 1.8: A) Visién Anterior de la Epifisis superior, partes de la epifisis B) Visiéon posterior de la Epifisis
superior, partes de la epifisis. (http://medic-basic.comeze.com/apuntes/anatomia/muslo.html)

1.6.2 Cuerpo del fémur o diafisis.

El cuerpo del fémur tiene forma de prisma triangular, aunque en los extremos este es
cuadrangular, se distinguen en el cuerpo tres caras: anterior, externa e interna. La cara
anterior es lisa y ligeramente convexa en sentido transversal, ésta presta inserciéon en gran
parte al muslo crural y por debajo inserta el subcrural. Separadas de la cara anterior por
los bordes interno y externo, se muestran las otras dos caras del fémur, la interna y
externa, o mejor, la posterointerna y posteroexterna, que prestan insercién al crural. El
vasto interno y externo las cubren, sin que se inserten en la superficie 6sea.

De los bordes, el interno y externo estan poco marcados, de forma que las caras anterior y
posterior laterales carecen de limites claros. El borde posterior, sin embargo, se puede
notar la linea 4dspera. Esta linea dspera estd conformada por un labio lateral externo y
medial interno entre los cuales queda un intersticio que recorre la diéfisis
longitudinalmente, en la figura 1.9 se muestran las caras anterior y posterior del hueso.

13



Epifisis

Pl

\ \/‘ ) & < 4 Msuperior
— f Borde ) &1
|
Il
I
>

interno Cara -
Cara | !

posterointerna

teri
o enor\ | \ Linea
aspera
Diafisis 1 ‘ e
|
Cara
Borde —" posteroexterna
externo Borde .— v -
| \ posterior
| *— Epifisis "o N
\ /l 'P 1.1 \ L
S inferior
A) B)

Figura 1.9. A) Cara anterior del fémur, B) Cara posterior del fémur. (Jiménez, 2009)

1.6.3 Epifisis distal o inferior.

El extremo inferior o epifisis inferior del fémur tiene dos céndilos, separados por detras
por una fosa intercondilea pero unidos por delante por una superficie troclear para la
rétula. El condilo lateral se proyecta hacia delante mas que el medial interno, ayudando de
esta forma a estabilizar la rétula. Ambos son casi planos en sentido anteroposterior, pero
muy curvados sobre las convexidades posteriores. En la fosa los ligamentos cruzados se
intersectan en areas lisas: el ligamento cruzado anterior muy atras sobre el condilo lateral a
lo largo del borde articular, y el posterior, muy adelante sobre el condilo medial.

El condilo medial interno muestra sobre su superficie medial abarticular convexa una fosa
poco profunda para el ligamento colateral tibial; este es el epicondilo medial. El céndilo
medial es més grueso, esta situado mas hacia lateral de la linea axil del hueso y desciende
mas que el lateral. Cada céndilo posee una cara superior que se une a la diafisis, una cara
inferior, anterior y posterior, las tres articulares y dispuestas en semicirculo para deslizarse
sobre la tibia, una cara medial que forma parte de la incisura intercondilea (para la
insercion de los ligamentos cruzados), una cara lateral relativamente subcutanea. En la
cara lateral del condilo medial se ubica el epicondilo medial (para el ligamento colateral
tibial), el tubérculo del aductor mayor (sobre el epicondilo medial) para el musculo del
mismo nombre.

El condilo lateral externo es més voluminoso que el medial interno, presta insercion al
ligamento lateral externo de la articulaciéon de la rodilla en la tuberosidad (abultamiento)
externa de su cara lateral, asi como al gemelo externo y popliteo. En las caras medias de
ambos condilos se insertan los ligamentos cruzados de la articulacion de la rodilla.
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Figura 1.10. A) Cara anterior Fémur, partes epifisis inferior B) cara posterior, partes epifisis inferior.
(Sinnatamby, 2003)
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Capitulo 2: Pruebas Mecanicas en Hueso

2.1 Introduccion.

El conocimiento a fondo de las propiedades del tejido 6seo es importante en aspectos tales
como la simulacién computacional, influencia en determinadas enfermedades, asi como su
comportamiento en fracturas. Existe una gran variedad de estudios elaborados y dirigidos
a la caracterizacion del comportamiento del hueso asi como los procedimientos y ensayos.
Los ensayos son realizados comtnmente sobre huesos de animales con caracteristicas
semejantes a las del humano, estos son sometidos a estudios y experimentaciéon de los
cuales se pretende obtener informacién ttil para su anélisis.

La caracterizacién mecanica de huesos largos se realiza habitualmente mediante
solicitaciones de flexion, traccion y compresion. De las deferentes metodologias para
obtener las propiedades mecéanicas del hueso en estudio se pueden considerar como
probeta al hueso completo, pero generalmente son obtenidas de uno de los tercios que
divide (figura 2.1).

|

s

Proximal
Tercios |B| Medio
C | Distal

Figura 2.1: Division de la diéfisis del fémur. (Mendoza, 1998)

2.2 Ensayo de traccion.

Para ensayos de traccion las probetas generalmente son obtenidas del tercio medio del
fémur. Con la extraccion de probetas de diferentes partes del fémur se analiza su
comportamiento anisotrépico, es decir con diferentes orientaciones. Este ensayo es uno de
los mas adecuados para obtener sus propiedades mecanicas, sin embargo las probetas
deben ser relativamente grandes y faciles de maquinar. Para metales, la norma ASTM E8
sugiere las dimensiones y geometria de una muestra que serd sometida a un ensayo de
traccién, donde la probeta se disefia para que la parte de mayor deformacién ocurra en la
parte central de la misma. Estas caracteristicas se pueden extrapolar para realizar el ensayo
en hueso donde se obtienen muestras planas o cilindricas.
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2.3 Ensayo de compresion.

Para los ensayos de compresion se usa la parte tubular del hueso, de esta manera se
obtiene una distribuciéon de carga uniforme (Figura 2.2). Los ensayos realizados a huesos
completos se asemejan mds a las solicitaciones que tienen los mismos en el cuerpo
humano.

t
Figura 2.2: Ensayo de compresién. (Zaldivar, 2010).

El ensayo de compresién se usa cominmente para hueso cortical, debido a que no se
tienen dificultades respecto al tamano de las muestras para los mismos, ademas que el
maquinado en éstas es relativamente facil. Se obtienen muestras del fémur y
posteriormente se maquinan dejando muestras cubicas de 9 mm (muestras obtenidas de la
diéfisis del fémur o del hueso largo en estudio).

Para realizar el ensayo de compresion a hueso completo se usa una técnica donde se
prepara un molde para mantener sujeta la zona distal del fémur y se sita el hueso de
forma que el eje de la diafisis forme un dngulo determinado con la vertical estando ambas
rectas contenidas en un mismo plano. El hueso queda sujeto por el molde en una
profundidad aproximada de 8 [cm] y su diéfisis forma un dngulo de 11° con la vertical en
direccién de la aduccion (Cristofolini ,1996; Heiner y Brown, 2001). La carga es aplicada
verticalmente y para que sea uniforme se crea un segundo molde para la cabeza femoral, a
través de la cual se aplica la fuerza. De esta manera se intentan recrear las solicitaciones
que tiene el hueso cuando se encuentra en el cuerpo humano. Se mide el desplazamiento
vertical del punto de aplicacion de la carga para obtener la rigidez en la cabeza. El ensayo
es muy dificil de repetir con las mismas condiciones, por lo que se encuentran variaciones
en los resultados.
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Figura 2.3: Ensayo de compresién en fémur humano. (Quecedo, 2007).

2.4 Ensayo de torsion.

Las pruebas de torsion se realizan tanto en probetas obtenidas de una de las partes del
fémur, especificamente de muestras cilindricas de hueso cortical o sobre huesos completos.
Se pueden emplear diferentes dispositivos de pruebas a torsion o en otros casos se aplica
un par torsional en uno de los extremos de la muestra.

En el ensayo a torsién para huesos completos se sujetan los extremos distal y proximal de
la pieza y se somete al hueso a una torsién cuyo eje coincide con el eje longitudinal del
fémur. El tipo de sujeciones elegidas no limitan el movimiento en la direccion del eje
longitudinal de la pieza de analisis. Debido a que el fémur tiene una geometria irregular y
a la falta de simetria axial aparecen tensiones “falsas” que hacen que la pieza no se vea
sometida a torsién pura. En este ensayo se obtiene la rigidez a torsién del hueso, lo cual es
informacion atil para implantes con caracteristicas similares.

Mediante el ensayo destructivo de torsién es posible obtener informacién relacionada con
la resistencia del hueso independientemente de la asimetria de su seccién transversal y de
su orientacion relativa al realizar el ensayo.

Figura 2.6: Ensayo de torsion en hueso largo. (Quecedo, 2007).
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2.5 Ensayo de flexion.

Las pruebas de flexién en tres y cuatro puntos son los métodos mas comunes que se
aplican a huesos largos. La flexion en el fémur completo se analiza mediante dos ensayos
en cuatro puntos. En uno de ellos la flexién tiene lugar en el plano frontal (con los céndilos
alineados en la direccion de la carga) y ocurre de forma que la cara lateral es traccionada y
la cara media comprimida. La segunda flexién del hueso se realiza en el plano sagital (con
la linea que une a ambos céndilos perpendicular a la direccién de carga) quedando en
traccion la cara anterior y en compresion la posterior. Con esto se reproducen las flexiones
que tienen lugar cuando una persona se encuentra de pie y apoyado sobre una pierna.
Dado que la flexiéon es causante de un elevado porcentaje de las deformaciones que
aparecen en el fémur durante la marcha, estos ensayos sirven para evaluar la rigidez
global del hueso.

— PLANO FRONTAL

Superior

PLANO SAGITAL
PLANO

TRANSVERSAL

Inferior

o

Anterior

Figura 2.4: Planos de referencia del cuerpo humano. (Quecedo, 2007).

En ambos ensayos de flexion en cuatro puntos las piezas se sujetan en dos puntos y se
aplican dos cargas iguales en otros dos puntos interiores a estos apoyos. Los cuatro puntos
se sitian a intervalos regulares de forma que el hueso se ve sometido a la actuacion de
cuatro cargas de la misma magnitud (dos cargas interiores y dos reacciones exteriores)
aplicadas en puntos equidistantes. El hueso se coloca de manera que su punto medio
quede a igual distancia de ambos apoyos exteriores. Tanto los apoyos como los puntos de
aplicacion de la carga son rodillos, de esta forma se evita la aparicion de fuerzas
horizontales durante todo el ensayo. Los dos rodillos que se encuentran en el interior son
ajustables en altura para permitir que la carga se distribuya correctamente en el hueso.
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Figura 2.5: A) Ensayo de flexién (plano frontal) B) ensayo de flexién (plano sagitz;l). (Quecedo, 2007).

La ventaja del ensayo de flexion en tres puntos radica en la simplicidad de este. En este
método el hueso se coloca sobre dos soportes y un tercer apoyo que se sitda del lado
apuesto serd el que transmita la carga justo a la mitad de entre los dos soportes anteriores.
Para el ensayo de flexion en tres puntos se tiene la desventaja de crear elevados esfuerzos
de corte en zonas cercanas a la porcién central del hueso.

En ambos ensayos, la distancia L entre los soportes debe ser lo suficientemente grande
para garantizar una buena aproximacién en los resultados de las pruebas. Si longitud L es
pequeiia, mucho del desplazamiento inducido por la aplicaciéon de la carga puede ser por
esfuerzos de corte y no por flexion. Para muestras con geometria regular (ej.
Rectangulares), normalmente la distancia L equivale a 16 veces el espesor. Lo anterior es
una gran desventaja para huesos largos, no es posible lograr dicha distancia, por ello es
conveniente considerar una distancia L la cual incluya la longitud total de la diafisis. En el
calculo de esfuerzos se emplea la teoria de vigas.

FLc .

0= Para flexion en tres puntos
Fac .

o=—r Para flexion en cuatro puntos

Donde:

o = Esfuerzo

¢ = Distancia desde el plano un plano neutro a la superficie del hueso

a = Distancia de uno de los soportes superior al soporte inferior mas cercano
L = Longitud que existe entre los soportes inferiores

F = Fuerza aplicada

I = Momento de inercia que para hueso su aproximacion es una seccion tubular

2.6 Comportamiento mecanico en ensayos del hueso.

El conocimiento de las caracteristicas mecanicas del hueso es indispensable para entender
su comportamiento en el cuerpo humano, ademas de poder simularlas mediante software.
El comportamiento mecanico del hueso se ha estudiado a nivel estructural y a nivel
material. En el nivel material, las propiedades son determinadas con pruebas mecanicas
estandarizadas como anteriormente se menciond. A nivel estructural se analiza al hueso
completo obteniendo propiedades estructurales examinando su comportamiento sometido
a diferentes solicitaciones.
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Las caracteristicas mecanicas de los huesos que han mostrado las pruebas varian en
funcién de muchos pardmetros, como el modo de conservacién, la humedad, la
orientacion de la muestra. La desecaciéon en la muestra aumenta la rigidez del hueso. El
hueso muerto es mas resistente que el hueso vivo, pero més fragil. Debido a lo anterior la
principal dificultad es obtener muestras frescas y preservarlas para su estudio, de tal
forma se podran obtener las propiedades mecédnicas mas cercanas a la realidad.

El rasgo mds notable en la curva esfuerzo-deformaciéon para fémur disecado es la
diferencia de pendiente para los esfuerzos de traccion y de compresion. Esto es
caracteristico de un sélido heterogéneo, porque los diferentes constituyentes del sélido
poseen propiedades mecanicas distintas. (Figura 2.7)

=

Tenziones
ENELD)

T

Dreformacion . Dreformacion .
Figura 2.7 A) Curva esfuerzo-deformacion a traccion de fémur B) Curva esfuerzo-deformacion a compresion
de fémur. (Meyrueis, 2004).

En el caso del hueso, la resistencia a la traccion es debida al coldgeno y la resistencia a
compresion es debida a la hidroxiapatita. En consecuencia, el médulo de Young del hueso
es distinto para traccién que para compresiéon. El médulo de Young del hueso humano es
casi dos veces mayor a tracciéon que para compresion. Esto significa que un esfuerzo de
compresion produce una deformacién del doble que uno de tracciéon de igual médulo.

Tabla 2.1: Médulo de Young, resistencia a tracciéon y compresion de diferentes materiales. (Cromer 1996)

Hueso Moédulo de | Resistencia | Resistencia a
Young a traccion compresion
109 N/m? 109 N/m? 109 N/m?

Traccion 16 12

Compresion | 9 17
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Tabla 2.2: Propiedades de traccion y compresion de materiales biologicos. (Cromer 1996)

Tension Compresion
Material Modulo de | Resistencia a | Deformacion | Modulo de | Resistencia a | Deformacion
Young la  traccién | maxima Young la maxima
109 N/m?2 107 N/m?2 109 N/m?2 compresion
107 N/ m?2
Hueso
cortical:
Fémur 16 12.1 0.014 94 16.7 0.0185
humano
Fémur 23 11.8 0.0075 8.3 14.2 0.024
caballo
Fémur 12.6 7 0.0065 4.8 11.8 0.021
avestruz
Hueso
€Sponjoso:
Vertebra 0.17 0.12 0.0058 0.088 0.19 0.025
humana
Cartilago, 0.3 0.3
oreja
humana
Cascara de | 0.06 0.12 0.2
huevo
Diente,
humano:
Corona 14.6 0.023
Marfil 6.8 18.2 0.042
Ufia, pulgar | 0.15 1.8 0.16
Cabello 19.6 0.40

El hueso es rigido, se estira proporcionalmente a la traccion a la que esta sometido. El
modulo de elasticidad (Médulo de Young) del hueso fresco se encuentra entre  17.83x10¢
y 25.86x10¢ Pa segtin Wertheim (1847). Otros estudios muestran que oscila entre 19.43x10¢
y 20.58x10° Pa. Se ha considerado que el moédulo de elasticidad del hueso cortical
aproximadamente es de 20 GPa y el de hueso esponjoso o trabecular de 6.5 GPa.

El estudio del médulo de Young en el hueso cortical es complejo, debido a que este varia
mucho con su grado de mineralizacion. En ensayos de traccién para hueso cortical
humano se tienen diversos estudios donde Rauber (1876) obtuvo que el esfuerzo maximo
oscila entre 90.7 y 122.6 MPa; Manrique (1945) obtuvo que para fémur es de 122.5 MPa;
mientras que los estudios de Evans (1957) muestran que en promedio es de 62.2 MPa y
103.65 MPa

McElhaney (1964) realiz6 ensayos de traccion a fémur de bovino con probetas
estandarizadas de 3.8x2.3x76 [mm] obteniendo un médulo de Young de 20.5 GPa y un
esfuerzo maximo de 92 MPa La resistencia a compresion del hueso cortical varfa segin
diversos autores entre 133.17 y 245.16 MPa. El hueso es mds resistente a compresiéon que a
traccion.
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El hueso trabecular tiene una resistencia a compresiéon de 9.80 MPa en céndilos femorales
y de 19 a 29 MPa en ciertas zonas de la parte proximal del fémur, esto indica que el hueso
trabecular es diez veces menos resistente a compresion que el hueso cortical.

Reilly (1974) usando probetas de 2x2x6[mm] obtenidas de fémur humano realiz6 ensayos

de compresién de los cuales sus resultados arrojaron un médulo de Young de 14.7 a
19.7 GPa y un esfuerzo maximo de 167 a 215 MPa.

Hueso cortical

Carga (I}

Hueso trabecular

Dresplazamiento (mm)

Figura 2.8 Curva Carga-desplazamiento de hueso cortical y trabecular. (Caeiro, 2013)

Roauber (1876) obtuvo que la resistencia a torsién del hueso esté entre 39.2 y 91.2 MPa, en
cambio Comtet (1967) obtuvo una resistencia de 49 a 58 MPa en hueso entero y atribuy6
dispersion en los resultados a microdefectos de superficie que existen en el mismo.

El enfoque principal de la tesis esta dado en el estudio del ensayo de flexién, debido a que
las solicitaciones del fémur en las condiciones normales de movimiento y reposo del
cuerpo humano se presenta fuerzas flexivas en el fémur como la marcha, por lo cual es
relevante conocer estudios y resultados dados en este tipo de ensayo con diferentes
metodologias, con lo cual se podrédn analizar y comprobar los resultados obtenidos
mediante simulacién en software. La metodologia de ensayos de flexién a cantiléver se usa
frecuentemente para observar el comportamiento de protesis en hueso. Este tipo de
solicitaciones se produce en los huesos largos de las extremidades superiores del cuerpo
humano.

Varios investigadores han empleado el ensayo de traccién en fémur humano, otros han
realizado los mismos pero en fémur de animales, los cuales asemejan su geometria al del
humano. En las pruebas de flexion se obtienen valores de esfuerzo de cedencia y maximo
y modulo de Young. La resistencia a flexion del hueso cortical oscila entre 98 y 196 MPa.

Martinez en 2008 realiz6 ensayos de flexiéon en cuatro puntos mostrando que en este el
esfuerzo cortante en los apoyos que se encuentran en el hueso es menor y los errores en el
mismo se minimizan, teniéndose una mayor confiabilidad con respecto al ensayo en tres
puntos. Martinez realizo ensayos en tres y cuatro puntos en hueso porcino donde el
moédulo de Young en promedio fue de 17.3 a 20.9 GPa, mientras que el esfuerzo maximo
de 33.78 a 90.64 MPa para ensayo de flexién en tres puntos. Para cuatro puntos el modulo
de Young fue de 14.4 a 16.9 GPa y el esfuerzo méximo de 38.02 a 61.48 MPa.
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Jiménez en 2009 Utilizando especimenes de fémur humano y modelos de resina realizo6 los
ensayos con una mdaquina universal INSTRON (modelo 4502). Usando referencias y
normas (ASTM standard F 382-06) para pruebas de flexiéon construyé un dispositivo que
fuera capaz de soportar la carga de la maquina en cuestion.

Figura 2.9 Soportes para ensayo de flexién en cuatro puntos. (Jiménez, 2009)

El fémur humano fue medido para la realizacion del ensayo de flexién, de tal manera que
se pudiera obtener una mejor colocacién del hueso, ademds de seguir los pardmetros para
el ensayo de flexion. Los huesos completos se colocaron en los soportes considerando dos
posiciones (medial-lateral y antero-posterior) y finalmente se aplicé una precarga de 50 N
y una final maxima de 550 N. Los ensayos realizados por Jiménez (2009) fueron no
destructivos y destructivos.

Las curvas carga- desplazamiento obtenidas experimentalmente son de gran importancia
debido a que muestran el comportamiento a flexion del fémur humano, ademas de
obtener datos como esfuerzo maximo y modulo de Young a partir de la deflexion.
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Figura 2.10: A) Curva Carga- Desplazamiento de ensayo no destructivo de fémur humano, B) Curva Carga-
Desplazamiento de ensayo destructivo de fémur humano. (Jiménez, 2009)
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De las gréficas anteriores y de célculos realizados, Jiménez (2009) obtuvo un modulo de
Young para fémur humano completo aproximado de 4 a 8.9 GPa.

Otros investigadores como Yamada (1970) han realizado comparativos de diferentes tipos
de huesos largos, obteniendo resultados de ensayos a flexion destructivos como la carga
maxima y la resistencia a la ruptura.

Tabla 3. Resistencia a flexion de algunos huesos largos. (Meyrueis, 2004)

Hueso Carga de Resistencia a la Deflexion
ruptura en ruptura en (mm)
flexion (Kg) flexién (Kg/mm?2)

Fémur 250 19.3 11.1

Tibia 262 20.1 9

Peroné | 40 20.1 14.3

Huamero | 136 19.3 8.8

Radio 53 21.3 9.3

Cubito | 64 21.3 9.4
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Capitulo 3: Reconstruccion de modelos mediante Tomografias
Axiales Computarizadas (TAC)

3.1 Introduccion.

El modelado 3D de hueso es parte fundamental para la comparacién de resultados con las
pruebas mecanicas que han realizado diferentes investigadores, esto permite que una vez
validado el modelo se pueda poner a distintas condiciones de carga. Para la reconstruccion
del hueso que sera objeto de anélisis existen diferentes metodologias, partiendo de
imagenes de tomografias o mediante un escdner que muestre a detalle la geometria del
hueso que posteriormente es analizado por la técnica de elementos finitos y observar con
cuales son los efectos en la aplicacién de diferentes tipos de cargas.

La herramienta de calculo numérico computacional y en especial el Método de Elementos
Finitos (FEM), permite crear los medios virtuales para el estudio del aparato
musculo-esquelético y de esta manera determinar el comportamiento mecénico de
sistemas hueso-implante sin la necesidad de la intervencion y experimentacién en el
cuerpo humano. Es posible desarrollar y trabajar con modelos individualizados que
consideren las caracteristicas de un paciente en particular y que ayuden en la exploracién,
analisis y busqueda de soluciones a problemas especificos.

Un modelo de este tipo necesita definir la geometria del problema, es decir la morfologia
6sea, junto con la informacién de sus propiedades mecénicas y solicitaciones que se
presentan.

3.2 Metodologias de reconstruccion de modelos 3D.

Dentro de las diversas metodologias que ayudan a tener un modelo de hueso en especifico
para su posterior analisis en Elemento Finito, es la reconstruccién mediante imagenes
médicas computarizadas o comtinmente llamadas tomografias. Las imagenes medicas o
tomografias (TC) son herramientas usuales para el diagnéstico médico, pero el reformateo
y procesamiento de las imagenes axiales de tomografias permite obtener reconstrucciones
bidimensionales (2D) en los planos sagital, coronal y oblicuo o trimensionales (3D)
mediante la utilizaciéon de software especificos (Volume Rendering®, Surface Rendering®,
entre otros).

Estas técnicas orientadas a la visualizaciéon y construcciéon de imagenes no proporcionan
en forma directa la informacién necesaria para la construcciéon de modelos de Elementos
Finitos. El primer paso en esta metodologia es la adquisicion de las imédgenes de la region
anatomica.
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Figura 3.1: A) Tomografia lateral de fémur humano B) Tomografia axial de fémur humano. (Partha, 2014)

El uso de tomografias para la caracterizaciéon mecanica del material 6seo y estructura de
los mismos, ha sido el método mas difundido en los altimos afios, ya que arroja una gran
cantidad de informaciéon. El tomoégrafo, estd compuesto bédsicamente por un tubo
generador de rayos X y un detector de radiaciéon que mide la intensidad del haz emitido,
luego que ha atravesado el objeto en estudio, y conociendo la intensidad emitida y
recibida, es posible obtener la atenuacion o energia absorbida.

La adquisiciéon de imdagenes tomograficas se realiza por medio de una rotacion que
secciona al objeto y lo organiza en imédgenes paralelas sucesivas. La cantidad y la calidad
de informacién que contiene cada valor de gris de una seccién, denominada resolucién
espacial, incrementa con el nimero de mediciones de atenuaciones en diferentes dngulos.
Las iméagenes estan formadas por cierta cantidad de elementos o pixeles que al tomar en
cuenta la distancia entre las imagenes se puede hablar de elementos de volumen o voxeles
de la imagen. A cada voxel se le asigha un valor numérico que representa el valor de
atenuacioén, que corresponde al promedio de la irradiacién absorbida por el tejido en ese
pixel, por lo cual la densidad de la tomografia computarizada es directamente
proporcional al coeficiente de absorcién. El valor o tono de gris de cada pixel se expresa en
unidades de Hounsfield (HU). A cada uno de los diferentes tejidos del cuerpo en estudio
se le asignara un valor relativo a la escala de Hounsfield como se muestra en la figura 3.2.
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Figura 3.2: Escala de Hounsfield (Muller, 2001).

El formato de las imagenes que se obtienen en un tomoégrafo corresponde a un archivo
conocido como DICOM (Digital Imaging and Communications in Medicine), el cual es un
estdndar a nivel mundial para el manejo de estas imagenes. Mediante una Tomografia por
rayos X, es posible obtener imégenes bidimensionales en escala de grises correspondientes
a cortes espaciados del objeto en estudio, que permiten reconstruirlo tridimensionalmente.
La imagen en formato DICOM contiene informacién en unidades Hounsfield, las cuales
para su posteriormente se analizan en softwares comerciales que las traducen a un
formato de imagen TIFF y poder ser leidas en dichos programas, lo anterior ocasiona que
se pierda informacién con lo cual es imprescindible usar las imégenes DICOM para la
construcciéon de un mejor modelo 3D.

La eleccion del espaciamiento entre cortes de la imagen obtenida dependera de la
precisiéon deseada en la reconstruccion y de las capacidades del equipo; esto es un factor
muy importante en este tipo de metodologia, debido a que si el espaciamiento es muy
amplio se tendran geometrias diferentes a la original del hueso en estudio y no se tendra
un modelo con las caracteristicas deseadas.

El resultado de una tomografia es una matriz de niimeros, donde cada uno de los puntos
representa un pixel de la imagen del segmento o corte. Entre los avances de este método
estdin como el de Keyak (1990) quien presenté6 un método basado en un “arreglo de
propiedades”, para generar un modelo 3D para pacientes especificos, donde tanto la
geometria como las propiedades del hueso son extraidas de tomografias axiales
computarizadas. En el método utilizé elementos ctibicos de ocho nodos con funciones de
interpolacion lineal, tres grados de libertad translaciones por nodo y propiedades de
material isotropicas. Todas las celdas cuadriculadas son alineadas con la direccién de la
tomografia, de manera que el material del elemento estd directamente relacionado con la
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densidad radiolégica. Todos los elementos estan direccionados de la misma forma. En este
trabajo, no se pretendi¢ simular la superficie del hueso exactamente, por el contrario éste
resulta bastante impreciso por causa de la forma cuadriculada de los elementos.

Otros autores como Marom y Linden en 1990 utilizaron datos de Tomografias Axiales
Computalizadas (TAC) para generar un modelo tridimensional del hueso. Reconstruyeron
secciones transversales de tomografias pixel por pixel, con esto creo una matriz
tridimensional de informacion de las imdgenes para obtener un acceso directo a los datos
estructurados. La malla de elementos finitos 3D se generé a partir de estas secciones
transversales bidimensionales, de manera que en cada seccién transversal se obtuvo una
malla con igual nimero de elementos que en la siguiente y asi al conectar las dos secciones
transversales se crea el modelo tridimensional. Ellos usaron el software de Elementos
Finitos SAP IV® y el ANSYS® como procesador y post procesador.

En 1998 Kullmer desarrollo subrutinas para el modelado 6seo a partir de tomografias,
proponiendo dos métodos: el primero en el cual se extrae la superficie de las imagenes y se
malla el sélido con un software comercial y el segundo donde se construye una malla con
volumen de hexaedros donde cada pixel representa un elemento. En el segundo caso creé6
un algoritmo para reducir el nimero de elementos y suavizar la superficie del modelo.
Estos métodos se utilizan dependiendo de lo requerido en cada modelo a trabajar.

Viceconti en 1998 plante6 una metodologia de adquisicién de imagenes para el modelado
de huesos utilizando el MEF. Con dicha metodologia se consiguen una mayor cantidad de
imagenes donde el hueso presenta una compleja geometria y una menor cantidad de
imagenes donde este es mas facil de apreciar o la geometria del mismo no presenta una
dificultad para la construccion del modelo.

Otros autores como Zannoni en 1998 desarrollo algoritmos para generar mallas de
elementos y la adquisicion de propiedades mecdnicas a partir de las tomografias
computarizadas. En dicho programa, los elementos no tienen que estar necesariamente
direccionados paralelos al eje de las tomografias y esto da mas libertad al programa.
También cre6 una técnica para asignar propiedades mecanicas a los elementos (constantes
en todo el elemento) a partir de los grises de las imagenes y utilizando las relaciones
propuestas por Carter y Hayes (1977). Con esta metodologia lograron colocarle 624
materiales diferentes al modelo del hueso, reduciéndolo a 214 con una diferencia del 1%
en la energia de densidad de deformacién.

Kerner, en 1999 construyé un modelo 3D de elementos finitos a partir de una
densitometria 6sea y realizé remodelacion 6sea a partir del mismo. El modelo estaba
constituido por elementos tridimensionales isoparamétricos de 8 nodos y las propiedades
fueron asignadas elemento a elemento como el promedio del valor de las propiedades
mecdnicas proveniente de los grises correspondientes.

En 1999 Van Rietbergen construyé un modelo de la parte proximal de un fémur canino
utilizando micro tomografias. Esto fue traducido en un modelo de micro elementos finitos
con 7.9 millones de elementos adecuadamente refinados para representar las trabéculas.
Utilizando un software especial de elementos finitos realizé un andlisis para distintos tipos
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de carga, de manera que superponiendo los resultados se pueden obtener los esfuerzos y
las deformaciones para otras cargas diferentes. Este método ayudan a observar el
volumen de interés, en la trabécula, localizado en la parte esponjosa del hueso. El objetivo
de este proyecto fue proporcionar estimados razonables en esfuerzos y deformaciones de
las trabéculas y comparar los resultados con los esfuerzos que deberian aparecer en las
trabéculas segtn la hipétesis de Wolf (1982), que dice que la arquitectura de la trabécula es
tal que el esfuerzo minimo debe aparecer donde exista el minimo peso.

Investigadores en afios recientes han realizado metodologias similares como Adrian
Cisilio en 2008 realiz6 un estudio tomogréfico del conjunto htimero-escapula donde
obtuvo un total de 311 tomografias con un paso de 1 [mm] en la regién de las epifisis del
himero y 2.5 [mm] en el resto del estudio. Estas imagenes las proceso con un software
eFilm® para obtener las imagenes de las secciones transversales de los huesos en blanco y
negro, las que fueron exportadas en formato de mapa de bits.

Puntoenel
volumen

Puntoenla
superficie

Figura 3.3: Procesado de imagen tomografia del conjunto himero-escapula. (Amico, 2005)

Estas imagenes las proces6é para obtener los puntos o nodos en la superficie del hueso.
Posteriormente con otro software colocé puntos sobre el contorno y el interior de las
siluetas de las imdgenes. Los puntos en el volumen son los que coinciden con las
intersecciones de las lineas horizontales y verticales de los “grid” o red , mientras que los
puntos sobre la superficie estin dados por las intersecciones de las lineas de los “grid” con
el borde de la silueta. Con lo anterior obtuvieron 33.822 puntos para el himero y 24.872
puntos para la escapula. La reconstruccién de la superficie de los modelos lo realiz6é con
un software conocido comercialmente como MeshSuite®, donde la superficie de ambos
modelos queda definida por un conjunto de superficies triangulares. La metodologia
propuesta queda definida en la Figura 3.4.
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Figura 3.4: Metodologia seguida por Cisilino. (Cisilino, 2005).

Algunas zonas de ambos modelos contienen fuertes discontinuidades, las que son
consecuencia de transiciones abruptas de su geometria. Estos defectos los solucioné un
algoritmo de relajacion de las coordenadas de los nodos, lo cual ayudé a “suavizar” la
superficie de ambos modelos. Finalmente, los modelos resultantes se importaron al
programa de modelado de elementos finitos Abaqus®, el cual se us6 para la discretizacion
del volumen de cada modelo usando elementos tetraédricos.
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Figura 3.5: Modelo de escapula en elementos finitos. (Cisilino, 2005).

3.3 Reconstruccion de modelo 3D.

La construccién y/o reconstruccién de un modelo 3D de hueso a partir de Tomografias
Computarizadas (TC) requiere de varios pasos a seguir. Donde cada paso es importante
debido a que en cada uno se suelen cometer errores que se verdn reflejados en el modelo
final. Por lo que el proceso de reconstrucciéon del modelo depende de la utilidad que se
vaya a dar a dicho modelo, si el objeto de estudio depende de la geometria 6sea se
requiere un modelo 3D mas preciso, de tal forma que los resultados obtenidos sean lo mas
parecidos a la realidad, es decir que los errores sean los minimos posibles.

Como primer paso es la obtencion de las tomografias computarizadas, como
anteriormente se mencioné se obtienen una serie de imagenes en formato DICOM, la
cuales representan la segmentaciéon del hueso que es objeto de estudio. Estas imagenes
sirven para inicialmente crear un modelo superficial y posteriormente crear un modelo
solido.

Generalmente se hace uso de programas comerciales para modificar la calidad de las
imagenes DICOM, esto se puede evitar o minimizar teniendo un buen tomoégrafo
calibrado de manera correcta; de no ser asi se hace uso de los ya mencionados softwares
para ajustar la escala de grises que existen en cada imagen de tal forma sea mas sencilla la
reconstruccién, ademas con cada modificacién es posible la visualizaciéon de diferentes
tipos de tejidos. (Figura 3.6)
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Figura 3.6: Tomografia con diferentes escala de grises. (Pérez Quintana, 2009)

La gran mayoria de las ocasiones las imdgenes tomograficas computarizadas tienen
defectos o ruido, las cuales afectan en la reconstrucciéon del modelo 3D, en otras palabras
son bloques de informaciéon que no son relevantes. Existen softwares comerciales que
tienen diversas herramientas para la eliminacién de esta informacién, entre las cuales
estan la generacion de planos o selecciéon de zonas que no son requeridas en el modelo, es
decir eliminan de cada imagen los desperfectos que se tengan.

Después de tener las imagenes limpias de errores se hace uso del mismo software para la
generacion del primer modelo, donde se hara la reconstruccién a partir de las iméagenes
post-procesadas en el mismo.

Figura 3.7: Reconstruccién del modelo 3D de hueso. (Muller, 2001)
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La subdivision se realiza aislando los voxeles correspondientes a un rango de unidades
Hounsfield deseado (figura 3.7). La posicion de cada voxel es medida desde el primer
voxel de la imagen. Se utilizan diferentes métodos en el proceso: fijacion de limites de
valores superiores e inferiores, deteccion de bordes y expansiéon de regiones. La
segmentacion se puede hacer de forma manual en programas ingenieriles CAD/CAM o
mediante la utilizaciéon de programas comerciales que extraen los contornos para todas las
imagenes secuenciales. Existen varios programas comerciales, el utilizado en este trabajo
es el Surfdriver (Moody y Lazonoff, 1999) que proporciona los contornos en polilineas en
formato IGES. En muchos casos, y sobre todo en la zona de las articulaciones donde existe
gran cantidad de hueso esponjoso, las imagenes son difusas, los contornos deben ser
cerrados y perfeccionados manualmente lo cual representa un proceso laborioso.

Como anteriormente se mencioné el espaciamiento entre cada imagen es importante; si se
requiere un modelo mas preciso el espaciamiento debe ser minimo y si la geometria en el
modelo no es relevante en el estudio se puede tener un espaciamiento mayor. (Figura 3.8)
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Figura 3.8: Modelo con diferentes espaciamientos entre tomografias. (Muller, 2001)
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De esta forma es como se obtiene un modelo 3D que conforma solo la geometria del hueso,
por lo que se requieren de otros softwares que realizaran la generaciéon del modelo sélido
con las caracteristicas deseadas. Otra forma ttil de generar el modelo solido es exportando
el primer modelo a softwares ingenieriles CAD/CAM donde las polilineas son convertidas
en curvas suaves.

Para que las superficies 6seas queden suaves es importante reducir el namero de puntos
en la superficie del hueso y comprobar que todos tengan un ndamero similar de puntos.
Utilizando las herramientas de los programas CAD/CAM que permiten crear planos de
trabajo y perfiles, estas curvas son transformadas en secciones transversales planas, las
superficies son creadas a partir de estos contornos cerrados y los sélidos son creados por
extrusion.

Después de tener el modelo superficial del hueso se genera una mallado en el mismo para
posteriormente asignarle el material y realizar las pruebas mecanicas pertinentes para la
validaciéon del modelo. La mayoria de los softwares generan una malla con
discontinuidades en el modelo y como se mencioné antes estos son suavizados o
eliminados teniéndose asi una transicion o modificacién de la geometria del hueso, esto
con determinadas paqueterias o herramientas en los mismos puede minimizarse.
Teniendo el modelo con el que se trabajard se exportan estos modelos a otro tipo de
softwares especializados en la asignacién de material asi como la aplicacién de cargas en el
modelo.

Comercialmente existen programas que crean los modelos discretizados a partir del
modelo geométrico, pero normalmente estos malladores son de elementos tetraédricos que
necesariamente poseen una propiedad constante para todo el elemento y no reproducen
exactamente la geometria del modelo original. La principal ventaja del acoplamiento
utilizado en este tipo de trabajo es la capacidad de calculo simultaneo del sistema CAD
con el programa de MEF, lo cual implica la transferencia directa de la geometria,
condiciones de carga y de contorno del modelo a cada macro elemento sin necesidad de
extraerlo de la fuente donde se genero la geometria.

Lo anterior implica que los datos necesarios para el calculo con el MEF vienen sin la
pérdida de informacién y sin la simplificacion de las superficies indispensable para otros
programas. Por otra parte se consigue transferir cualquier cambio realizado en el modelo
en el sistema CAD directamente al programa de MEF.

Algunos autores han generado mallas manualmente creando pequefios elementos
hexaédricos por cada voxel de las TAC, con la ventaja de que cada voxel representa un
solido rectangular con dimensiones y propiedades constantes y con la desventaja que para
TAC de alta resolucion estos modelos resultan en un gran ntimero de elementos finitos y
las superficies no resultan suaves. Algunos autores han creado algoritmos para suavizar
las superficies y disminuir el tamafio de las mallas, entre ellos se pueden nombrar Keyak
(1990), Kullmer (1998) y Zanonni (1999) entre otros.
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Figura 3.9: A) Malla de epifisis superior de fémur humano (Garcia, 1999), B) Malla de vertebras (Polikiet, 2000),
C) Malla de tibia (Lacroix, 2000), (Muller-Karger, 2001).

Sobre estos modelos se puede realizar tanto un analisis morfolégico de la estructura como
un andlisis biomecanico simulado que proporcione datos de la resistencia y el médulo de
Young del objeto analizado. El analisis MEF mas comun es el lineal estatico, que calcula la
resistencia mecénica a cargas estaticas (que no varian con el tiempo) y que asume que el
material es isotrépico y homogéneo. Sin embargo, el desarrollo en los dltimos afios de
tecnologias que permiten la adquisicion de imégenes de alta resolucion del hueso (micro-
CT, HR-MR], etc.), junto con el uso de nuevos algoritmos que representan la estructura
6sea con mayor precision, ha permitido crear modelos con los que se calculan cargas en el
tejido y sus propiedades elasticas anisotrépicas. El MEF proporciona cada vez datos mas
exactos, convirtiéndose en una poderosa herramienta para el conocimiento del
comportamiento biomecanico del hueso, y en una de las més utilizadas en los dltimos
afos.

3.4 Ensayos de flexién mediante elemento finito.

Autores como Quecedo (2007), Viceconti (2000) y Stolk (2002) realizaron diversos estudios
en modelos 3D de fémur humano; a flexion en cuatro puntos analizando su rigidez
estructural. Para ello el hueso se considero como una viga apoyada en dos soportes y
sometida a dos cargas verticales que distan entre si lo mismo que cada una de ellas al
apoyo mas proximo.
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Figura 3.10: Flexién en cuatro puntos (Quecedo, 2007)

Tomando en cuenta el desplazamiento del punto central en direcciéon de aplicacion de
ambas cargas, usaron la siguiente expresion:
23PIL3

Ve = 648E]

v. = Desplazamiento del punto medio de la viga
L = Distancia entre los apoyos

P = Cargas aplicadas

E = Modulo de Young

I = Momento de inercia de la seccion tranversal.

De dicha expresion se deduce la rigidez a flexiéon EI:

_23PL3

El =
648 v,

Quecedo en 2007 muestra que una longitud recomendada es de L = 186 mm para este
analisis, tomando en cuenta las dimensiones habituales del fémur humano.

Quecedo realizé dos analisis con solicitaciéon a flexiéon en cuatro puntos, estos fueron
flexion en el plano frontal y plano sagital. Para esto model6 al hueso cortical como un
material isétropo y transversalmente isotrépico; y tomando valores propuestos tanto por
Viceconti en el 2000 y Stolk en 2002 para la asignacion de las propiedades de hueso cortical
y trabecular.

Tabla 4.1: Propiedades de hueso cortical asignadas en modelos isotrépico y transversalmente isotrépico.

Isotrépico Transversalmente isotrépico (Cortical)
Ecorticar = 14200 MPa E, = E, =7000MPa, E,=11500MPa
Etravecutar = 104 — 137 MPa | G, = G, = 3500MPa, G,,, = 2600 MPa
Veortical = 0.3 Vyy = Uy = Upy = 0.4
Vtrabecutar = 0.3

Para el modelo isotropico el desplazamiento del nodo central fue de v, = 3,98x10"'mm y
el valor para el transversalmente isotropico fue de v, = 4,10x10"*mm, teniendo asi la
rigidez estructural para cada una de las diferentes consideraciones.
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El = 287 Nm? is6tropo

El = 279 Nm? tranversalmente isotropico

A)

Figura 3.11: A) Simulacién de ensayo de flexién en cuatro puntos en plano frontal. B) Resultado del ensayo de
flexién en cuatro puntos en el plano frontal. (Quecedo, 2007)

Tabla 4.2: Rigidez EI obtenida por diversos autores en ensayo de flexion en cuatro puntos en el plano

frontal.

Autor Tipo de hueso | Rigidez EI (Nm?)
Cristofolini (1996) Replica 248
Cristofolini (1996) Real 277
Heiner y Brown (2001) Replica 275
Heiner y Brown (2001) Real 310
Motoshima (1960) Real 305
Quecedo isétropo (2007) Replica 287
Quecedo isétropo tranversal (2007) Replica 279
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Figura 3.12: : A) Simulacion de ensayo de flexién en cuatro puntos en plano sagital. B) Resultado del ensayo de
flexién en cuatro puntos en el plano sagital. (Quecedo,2007)

Tabla 4.3: Rigidez EI obtenida por diversos autores en ensayo de flexion en cuatro puntos en el plano

sagital.

Autor Tipo de hueso | Rigidez EI (Nm?)
Cristofolini (1996) Replica 271
Cristofolini (1996) Real 369
Heiner y Brown (2001) Replica 294
Heiner y Brown (2001) Real 318
Motoshima (1960) Real 305
Quecedo isétropo (2007) Replica 312
Quecedo isétropo transversal (2007) Replica 310
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Capitulo 4: Metodologia para la generacion de un modelo 3D de
fémur humano a partir de tomografias axiales computarizadas.

En la presente metodologia se describen los pasos a seguir para la reconstruccién de un
modelo 3D de un fémur humano considerando que su geometria no se pierda durante el
proceso. Dicho modelo establece las bases para la generaciéon de tres modelos mas con
diferente tamafio de mallado, estos serdn sometidos a las mismas condiciones de trabajo
considerando la asignacion de hueso cortical y trabecular como transversalmente
isotrépicos, esto con el objetivo de obtener la rigidez estructural de los mismos, observar la
variabilidad de estos resultados y observar el comportamiento en condiciones de flexién.
Los resultados servirdn para comprender el comportamiento del fémur a flexién y como
varian los resultados de la rigidez en la disminucion progresiva del nimero de elementos
en cada modelo.

A su vez se detalla el proceso de obtenciéon del médulo de Young a partir del modelo més
detallado tomando en cuenta tres diferentes consideraciones para el calculo del mismo,
con la finalidad de observar su variabilidad.

4.1 Postprocesamiento de tomografias axiales computarizadas.

La reconstrucciéon de un modelo de hueso a partir de tomografias axiales computarizadas
(TAC) es un proceso que requiere herramientas especializadas, una de estas son los
softwares que usan cada una de las imagenes axiales de hueso para generar un modelo 3D.

En este trabajo el software usado para realizar esta tarea es conocido comercialmente como
3D Doctor® (versiéon de prueba). Las tomografias usadas en esta tesis fueron tomadas por
un tomoégrafo convencional y por cuestiones de anonimato y seguridad no se mencionara
el paciente al que se le realiz6 dicho estudio. Inicialmente se debe mencionar que las
tomografias axiales computarizadas se encuentran en el formato DICOM, de tal forma que
ya se tiene asignado un orden en las mismas.

Figura 4.1: Tomografia axial computarizada en el software 3D Doctor® (versién de prueba) con la
visualizacién de tejidos y hueso.
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Cada imagen necesita ser procesada para visualizar el hueso de manera mas clara y con
esto eliminar zonas irrelevantes para este estudio como musculos, prétesis y errores
generados por el tomégrafo. Con el uso de filtros se eliminaron las zonas anteriormente
mencionadas, de acuerdo a la escala de grises las zonas referidas a la mayor densidad en
las iméagenes presentan color blanco, de tal forma que aquellas zonas que presenten una
menor densidad presentaran colores grisdceos. Por lo tanto se disminuy6 la escala grises
para eliminar zonas como musculos y piel; dejando tinicamente el hueso.

El uso de filtros ayuda a tener una imagen mas clara y facilitar la eliminacién de errores y
con el uso de fronteras se garantiza por completo la generaciéon de un modelo 3D mas
completo, sin ninguna geometria extrafia.

Figura 4.2: Tomografia axial computarizada con la visualizacién de hueso sin tejidos.

Una etapa importante es la identificacion del fémur en dichas imagenes, observar la
imagen donde inicia la cabeza femoral (epifisis superior) y otra donde se encuentren los
condilos (epifisis inferior), de tal forma asignar en el software el rango de imagenes que
serdn tomadas para la construccién del modelo 3D. En este caso el paciente presentaba
tornillos quirargicos en el fémur izquierdo, el cual afect6 totalmente en la toma de la
tomografia en esa zona como se muestra en la Figura 4.3.

Figura 4.3: A) Fémur derecho B) Fémur izquierdo

En el fémur izquierdo se observa una distorsién en la imagen debido al ya mencionado
tornillo quirtrgico. Por otro lado el fémur derecho se encuentra en perfectas condiciones y
fue de este del cual se obtuvo un modelo 3D.
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4.2 Generacion de modelo de un fémur humano.

Para generar el modelo se necesita definir el contorno o frontera en cada una de las
imagenes, para facilitar dicha tarea se usé una herramienta del software que permite
delimitar zonas de cada imagen, esto con una geometria simple, ayudando a definir el
contorno o frontera del hueso tinicamente dentro de dicha geometria; esto se realiz6 para
construir automaticamente el contorno en cada una de las 684 tomografias las cuales
sirven de gufa para posteriormente modificarlas o reconstruirlas en caso de que se
encuentren errores en las mismas.

Figura 4.4: A) Cabeza femoral del fémur derecho delimitada por un circulo, B) Diéfisis del fémur derecho
delimitada por un ovalo.

Después de contar con la certeza que el fémur este dentro de la geometria el software
necesita una guia para definir el contorno del hueso, por lo cual lo que se encuentra dentro
de la geometria serd lo tinico que se modifica sin tomar defectos externos de cada imagen.

Para dicha guia se usé una herramienta que muestra de color rojo las zonas que se
tomaran para construir el contorno del hueso, para esto se tienen diferentes rangos de
valores que permiten controlar la precisiéon del contorno de acuerdo con el contraste de
cada imagen, es decir en las zonas blancas de cada imagen seran definidas més facilmente
por el software, mientras que las partes mas oscuras son mads dificiles, por lo tanto es
critico tener un valor adecuado que permita observar correctamente la geometria del
hueso en cada imagen, en este caso se usé un rango de valores que va desde 34135 a 41635
con base al contraste de las imagenes (Figura 4.5).

Figura 4.5: A) Fémur derecho tomado por el software para la construccién del contorno en la tomografia, B)
Fémur izquierdo omitido por el software.
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Después de tener el contorno, se borré cada defecto en cada una de las imagenes para
dejar solamente el fémur, esta tarea debe hacerse con precisiéon para evitar eliminar
fronteras que si pertenecen al fémur.

El proceso de correccion se realizé en las 684 tomografias, verificando en cada una de ellas
la ausencia de errores. Debido a la poca nitidez de las imagenes en las zonas de las epifisis
no se pudo definir correctamente al hueso trabecular, por lo tanto esta zonas se
establecieron como sélido. Por parte de la diéfisis se conservé la geometria natural, es
decir que se mantuvo la cavidad medular del fémur.

Cada imagen tomografica representa una seccién del fémur, la unioén de éstas conforman
el modelo final por lo cual durante el renderizado (generaciéon de modelo a partir de
imagenes) existen zonas donde se aprecia el “salto” de imagen a imagen, para solucionar
este problema se realiz6 un suavizado de la superficie del modelo, de tal forma que este no
presentara distorsiones; aunado a lo anterior la complejidad de la superficie del modelo
base estd determinada por el tamafio de la geometria del mallado, en este caso la malla
estd definida por tridngulos, los cuales tienen una distancia promedio de 0.8 mm de nodo
a nodo, teniendo un mallado fino que permite tener un modelo més detallado; a este
modelo se le denominé como “modelo base”. Posteriormente se exporté el modelo base
con formato STL es decir que solo expresa la geometria del hueso sin tomarlo como un
objeto con volumen, es decir como superficie.

Figura 4.6: A) Fémur (plano frontal) B) Fémur (plano sagital).
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4.3 Simplificaciéon del mallado

Con el objetivo de analizar el comportamiento del fémur a flexiéon en cuatro puntos se
generaron a partir del modelo base tres modelos con una reduccién de nimero de nodos.

Es importante para este estudio conservar la geometria del hueso de tal forma que al
aumentar el tamano del elemento del mallado, esta no se pierda, para ello se usé el
software MeshLab® donde con la ayuda de diferentes filtros aplicados al modelo base se
obtuvieron tres diferentes modelos con diferente tamafo de malla; con la finalidad de
encontrar aquella que conserve de mejor forma la geometria original y disminuya el
tiempo de computo.

Ahora bien, se conté inicialmente con el modelo base que define perfectamente la
geometria del fémur, esto permitio la aplicacion de las herramientas del software ya
mencionado con mayor facilidad. Dicho modelo base cuenta con dos mallas, la primera
representa la geometria externa del fémur y la segunda es la geometria de la cavidad
medular, con ambas se conforma el modelo de un fémur humano, con esto se consigue un
modelo con la geometria real de un fémur. Este cuenta con 111490 nodos de los cuales se
redujeron de acuerdo al tamafio de malla que se reconstruy6, para esta tarea inicialmente
se aplico un filtro (Poisson-disk sampling) que a partir del nimero de nodos establecidos
originalmente genera una nueva distribucién y reduccién de los mismos, se ingresé el
valor inicial de 1596 nodos y como final 2824, esto tomando en cuenta como primordial la
geometria y la distancia entre cada uno.

Posteriormente a partir de la nueva distribuciéon de nodos se aplicé un remallado (Surface
Reconstrution: Ball Pivoting) que genera el nuevo mallado con la cualidad de no perder la
geometria inicial del hueso y basado a los nodos establecidos.

Tabla 4.1: Nimero de nodos en los diferentes modelos generados de la posterior aplicacién de los filtros.

Nuamero
de nodos

Modelo base | 111490
Modelo 1 2824
Modelo 2 2132
Modelo 3 1596

Estos tres modelos siguen siendo formato STL los cuales ademds de contar con la
caracteristica de solo dar informacién de la geometria de dichos modelos, también tienen
la desventaja de no poder ser modificados en su posterior anélisis, por lo cual con el
software SolidEdge® se cambiaron a formato IGES, ya que en este pueden ser modificados
y de esta forma asignarle las propiedades tanto de hueso cortical como de trabecular en
diferentes regiones, asi como poder ser modificado de superficie a volumen. Los modelos
STL cuentan con una malla triangular, estos serdn tetragonales ya como volumen, donde
el modelo 1 tiene 21200 elementos, el modelo 2 conformado por 13702 elementos y
finalmente el modelo 3 con 10010 elementos.
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Figura 4.7: A) Modelo 1 con 2824 nodos B) Modelo con 2132 nodos 2 C) Modelo 3 con 1596 nodos.

La disminucién progresiva en el nimero de nodos a partir del modelo base conlleva una
mayor facilidad en el manejo de cada modelo, con lo cual se espera un menor tiempo de
computo.

4.4 Simulacién de ensayos de flexion en cuatro puntos en el software Abaqus®.

4.4.1 Asignacién de propiedades.

Cada modelo estara sometido a un ensayo de flexién en cuatro puntos en plano frontal y
en el plano sagital, para determinar la rigidez estructural de los mismos y comparar los
resultados obtenidos entre cada uno de estos. Para el ensayo se cre6 un cilindro rigido con
un didmetro de 1.5 centimetros de didmetro representando a los punzones y soportes para
dicho ensayo.

Los soportes estan separados entre si a una distancia de 18.6 cm, mientras que los
punzones que transmiten la carga aplicada estdn a una distancia de 6.2 cm del soporte mas
cercano, esto debido a las proporciones habituales de un fémur humano son las medidas
usadas, ademas guardando las proporciones de la norma ASTM F382-86. Los soportes y
punzones se ensamblaron de tal forma que se garantizara que estos estuviesen en
contacto, y este no generara fricciéon. La carga total aplicada de 500N durante 5 segundos
(Figura 4.8) esto de acuerdo a los ensayos de flexién no destructivos realizados en hueso
completo y para simular las condiciones que se producen durante el apoyo.

45



Carga maxima
500N

v Ay

!
NS K] RS s
<V sy VAN N
: VAN ‘}4‘%&
|

Figura 4.8: Distancias en ensayo de flexiéon en cuatro puntos y aplicacién de cargas.

La asignacion de propiedades de hueso cortical y trabecular se realizé6 mediante un corte
en cada una de las epifisis, teniendo asi una delimitacién de las distintas regiones para
cada uno de los materiales. Las zonas de hueso cortical y trabecular necesitan un sistema
de referencia de tal forma que este sirva para la asignaciéon de las constantes eldsticas en
cada una de las direcciones de dicho sistema.

Las constantes elasticas establecidas en el modelo son para definir un comportamiento
transversalmente isotrépico (tabla 4.2), donde para el hueso cortical la direccion principal
es el eje longitudinal y mientras que la direccién principal del hueso trabecular es el eje
que cruza la cabeza femoral (figura 4.9).

Tabla 4.2: Propiedades transversalmente isotropico del hueso cortical y trabecular.

Propiedades Hueso cortical Hueso trabecular
(D. Kurniawan, 2012) | (Sheng-Hui Liao,
2007)
E,(MPa) 6300 1148
E,(MPa) 6300 210
E,(MPa) 9700 1148
Vyy 0.3 0.05
Vyz 0.253 0.32
Vyz 0.253 0.01
Gyy(MPa) 2425 68
G, (MPa) | 2850 434
G,,(MPa) 2850 68
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Figura 4.9: Direcciones principales en hueso cortical y trabecular.

Para que el modelo sea lo mas aproximado a las condiciones de un ensayo de flexién se
tienen que restringir ciertos movimientos en las epifisis de tal forma que durante la flexion
la concentracién de esfuerzos sea minima o nula en estas zonas, por tal motivo las
restricciones del movimiento tienen que ser las correctas. De esta manera se restringieron
primordialmente dos movimientos con respecto al sistema de referencia de la diéfisis, es
decir que todo el hueso estara regido en un mismo sistema en cuanto a las restricciones del
movimiento. La prohibicién de dichos movimientos fue en los ejes axiales, de tal forma
que las epifisis solo se desplazaran en el plano generado por el eje longitudinal de la
diéfisis (figura 4.10).
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Figura 4.10: A) Restriccién en la epifisis distal del fémur, B) Restriccion epifisis proximal del fémur.

Con dichas condiciones se obtuvo el desplazamiento del nodo medial en cada modelo, es
decir la deflexién con la cual se obtiene la rigidez estructural tomando en cuenta la
distancia entre los soportes y los punzones, asi como la carga aplicada durante el ensayo.

23 PL3

......... (Ec.1), (Quecedo, 2007)

v, = Desplazamiento del nodo de referencia (figura 5.1)
L = Distancia entre los apoyos

P = Carga total aplicada

E = Médulo de Young

I = Momento de inercia de la seccion.
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Capitulo 5: Analisis de resultados

Es importante resaltar que la obtencién de un modelo base que tuviese definida de manera
clara la geometria del fémur esta determinada por el nimero de tomografias, de tal forma
que para el presente estudio se busca tener el mayor namero ellas. Aunado a lo anterior se
asignaron propiedades mecanicas al hueso cortical y trabecular de estudios recientes
buscando que el modelo se acerque en mayor medida a la realidad. Los resultados de la
simulacién del ensayo de flexién en cuatro puntos en el plano frontal y sagital de los tres
modelos arrojan datos importantes, mostrando asi las diferencias entre ellos sometidos a
las mismas condiciones de carga, de tal manera se comprende de mejor manera el
comportamiento del fémur sometido a flexion, resaltando que esta condicién se presenta
durante las actividades cotidianas de una persona como la caminata y otro tipo de
movimientos.

5.1 Ensayos de flexién en cuatro puntos.

Como primer objetivo del presente estudio es obtener la rigidez estructural de los tres
modelos con diferente tamafio de malla, sometidos a flexién en cuatro puntos en el plano
frontal asi como en el sagital, de los cuales se analizaron los esfuerzos y deformaciones;
ademads tener un comparativo de estos resultados y del tiempo de céomputo en cada uno.

5.1.1 Modelo 1 flexion en plano frontal.

Para el estudio, los modelos sometidos a flexién en cuatro puntos en el plano frontal
muestran poca variabilidad en el desplazamiento del nodo de referencia tomado para la
medicion en el software(Figura 5.1), tendiendo asi en cada modelo una rigidez estructural
similar. En el modelo 1 se tuvo un desplazamiento del nodo de referencia de 0.408 mm, a
partir del cual se tiene una rigidez estructural de 279.9 Nm2 (ecuacién 1 presentada en el
capitulo 4 seccién 4.4.1). Analizando mas a fondo, se aprecia en la zona de la cara medial,
donde se aplico la carga que los esfuerzos van desde 4.15 a 49.8 MPa, teniendo zonas mas
amplias donde los esfuerzos no exceden el valor de 12.47 MPa; los esfuerzos mayores se
presentan en zonas localizadas lo cual representa que estos se dan debido a la carga puntal
aplicada (Figura 5.2), estos estan sometidos a compresion durante el ensayo pero seran
despreciados de acuerdo al principio de Saint Venant.

Nodo de referencia

(@

Figura 5.1: Nodo de referencia para la toma de mediciones durante los ensayos.
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Los elementos de la cara lateral del fémur (figura 5.3), es decir la zona contraria a la cara
lateral estdn a traccion, regiéon que exhibe esfuerzos no mayores a 12 MPa, el valor
incrementa a valores maximos de 45 a 49.8 MPa nuevamente en zonas pequefias donde se
apoya el hueso durante el ensayo (Figura 5.3) por lo que de aqui en adelante dichas
regiones seran ignoradas del andlisis de resultados. Por otra parte de la linea divisoria de
hueso cortical y trabecular existe concentracion de esfuerzos debido al cambio radical de
propiedades con un valor no maximo 83 MPa, por lo tanto también existe una
deformacion concentrada en dicha zona y estas se muestran en la Figura 5.4.

S, Mises

(Avg: 7E%)
+4,380e+07
+4.574e+07
+4,158e+07 B)
+3.742e+07
+3,326e+07
+2,910e+07
+2,495e+07
+2,079e+07
+1.663e+07
+1,247a+07
+8,316e+06
+4,158e+06
+3.024e+00

<)

Figura 5.2: A) Esfuerzos presentados en el modelo 1 en la cara medial del fémur, B) Acercamiento a la cara
medial del fémur, C) Corte longitudinal del fémur, D) Corte transversal del femur.

5, Mises

(4vg: 75%)
+4,989e+07 B)
+4,574e+07
+4,158e+07
+3.742e+07
+3,326e+07
+2,910e+07
+2,495e+07
+2,079e+07
+1.663a+07
+1,247e+07
+8,316e+06
+4,158e+06
+3,024e+00

Figura 5.3: A) Esfuerzos presentados en el modelo 1 en la cara lateral del fémur, B) Acercamiento a la cara
lateral de fémur.
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En el modelo 1 como se mencioné anteriormente las deformaciones méximas se
encuentran en la linea divisoria de cambio de propiedades como se muestra en la
Figura 5.4, A) y B), donde estas se toman como primordiales teniendo valores maximos de
0.0055 mm/mm es decir un 0.55%. Las restricciones de movimiento generaron
deformaciones que son altas comparadas con las mostradas en la diafisis, estos datos no
son tomados en cuenta debido a que estan presentes en zonas pequefias o puntuales en
zonas de la cabeza femoral y cercanas a las lineas divisorias en ambas epifisis, por lo que
en los posteriores modelos no son descritas.

Por parte de la zona de aplicacion de carga y soportes se tiene una deformacién minima de
0.00088 mm/mm (0.088%) y llagando a una maxima de 0.0036 mm/mm (0.36%) como se
muestra en la figura 54. De lo anterior se tiene que son zonas minimas que son
despreciables para el anélisis. En la Figura 5.5 se muestran de manera mas clara las
deformaciones reales a través de todo el fémur. Finalmente el modelo tuvo un tiempo de
computo de 7.28 minutos.

LE, Max. Principal
(Avg: 759%)
+1.105e-02
+1.012e-02
+9,199e-03
+8.275e-03
+7.351e-03
+6.427e-03
+5.502e-03
+4,578e-03
+3.654e-03
A) +2,730e-03 B)
+1.806e-03
+8.814e-04
-4.287e-05

Figura 5.4: A) Deformacién en epifisis proximal del fémur, B) Deformacién en epifisis distal del fémur.

LE, Max. Principal

+8.519e-03
+7.800e-03
+7.080e-03
+6.361e-03
+5.642e-03
+4,923e-03
+4.204e-03
+3.484e-03
+2,765e-03
+2.046e-03
+1,327e-03
+6.074e-04
-1.119e-04

Figura 5.5: Deformaciones logaritmicas maximas presentes en el Modelo 1.
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5.1.2 Modelo 1 flexién en plano sagital.

El ensayo de flexién en el plano sagital muestra un incremento en la rigidez del modelo 1,
teniendo un desplazamiento del nodo de referencia de 0.35 mm, resultando en una rigidez
de 326.28 Nm2. El modelo en cuestion en su cara posterior tiene valores de 16.1 MPa como
maximo en zonas amplias de la diéfisis, y un minimo de 8 MPa (Figura 5.6). La cara

anterior presenta valores nuevamente en un rango de valores de 8 a 16.1 MPa (Figura 5.7).
B)

5, Mises

(Avg: 75%)
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+3,236e+07
+2,427e+07
+1.,618e+07
+8.091e+06
+4,981e+01

Figura 5.6: A) Esfuerzos presentados en el Modelo 1 en cara posterior sometido a flexion en el plano sagital, B)
Acercamiento a la cara posterior del fémur.

S, Mises
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Figura 5.7:A) Esfuerzos presentados en el Modelo 1 en cara anterior sometido a flexién en el plano sagital
B) Acercamiento a la cara anterior del fémur.

Las deformaciones tomadas como primordiales son las que se presentan en las regiones
epifisarias, justo en la separacion de propiedades, el resto son despreciables. Estas zonas
muestran una deformacién de entre 0.001 y 0.0055 mm/mm (Figura 5.8) ademads de
esfuerzos que no superan el valor de 8 MPa. El tiempo final de célculo fue de 7.24 minutos.
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LE, Max. Principal

+1.336e-02
+1.224e-02
+1,113e-02
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Figura 5.8: Deformaciones logaritmicas méaximas presentes en el Modelo 1.

5.1.3 Modelo 2 flexién en plano frontal.

Los resultados de modelo 2 arrojan un desplazamiento nodal de 0.412 mm por lo tanto su
rigidez es de 27718 Nm2 Los esfuerzos presentes en este modelo muestran una
similaridad al modelo 1, teniendo en la cara medial, es decir la zona de aplicaciéon de
carga, esfuerzos con un valor minimo de 2.7 MPa y un maximo de 32.8 MPa, donde los
maximos valores de estos se presentan en zonas puntuales como se muestra en la
Figura 5.9.

La cara lateral del fémur, donde estan presentes los soportes muestra una fluctuacién de
los esfuerzos que va de un minimo de 2.7 MPa a un maximo de 13.6 MPa, sabiendo que
dichos elementos estan en tracciéon durante el ensayo (Figura 5.10). En la delimitacién de
las zonas trabecular y cortical en este modelo, resultando con un valor 8.2 MPa. Por otro
lado la deformacién en el modelo 2 en la zona epifisaria con un valor maximo de
0.006 mm/mm, coincidiendo con el modelo 1 (Figura 5.11). Finalmente el tiempo de
cémputo del Modelo 2 fue de 4.34 minutos.

S, Mises
(Avg: 75%) B)
+3.282e+07

+3.008e+07
+2.735e+07
+2.461e+07
+2,188e+07
+1,914e+07
+1.641e+07
+1,367e+07
+1.094e+07
+8,204e+06
+5.469e+06
+2,735e+06
+7.851e+00

Figura 5.9: A) Esfuerzos presentados en el modelo 2 en la cara medial del fémur, B) Acercamiento a la cara
medial del fémur.
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S, Mises
(Avg: 75%)
+3.282e+07

+3,008e+07
+2.735e+07
+2.461e+07
+2,188e+07
+1.914e+07
+1.641e+07
+1,367e+07
+1.094e+07
+8.204e+06
+5,460e+06
+2.735e+06
+7.851e+00

Figura 5.10:A) Esfuerzos presentados en el modelo 2 en la cara lateral del fémur, B) Acercamiento a la cara
lateral del fémur.

LE, Max. Principal

+6.031e-03
+5.525e-03
+5.018e-03
+4.512e-03
+4,005e-03
+3.499e-03
+2.993e-03
+2,486e-03
+1.980e-03
+1,473e-03
+9.668e-04
+4.604e-04
-4.601e-05

Figura 5.11 Deformaciones logaritmicas maximas presentes en el modelo 2.

5.1.4 Modelo 2 flexion plano sagital.

La rigidez resultante del analisis del modelo 2 arroja un valor de 334.89 Nm? a partir del
un desplazamiento de 0.341 mm. La cara posterior asi como la anterior manifiesta
esfuerzos de 4.7 a 141 MPa (Figuras 5.12 y 5.13). En las zonas delimitantes de las
propiedades manifiestan deformaciones con un valor minimo de 0.00073 y un méaximo de
0.0036 mm/mm como se presenta en la Figura 5.14, concordando con los resultados del
modelo 1, mostrando un esfuerzo maximo de 3.6 MPa. El tiempo de computo del presente
modelo fue de 3.56 minutos.
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S, Mises B)
(Avg: 75%)

+5.677e+07
+E5.2042+07
+4.731e+07
+4.258e+07
+3.784e2+07
+3,311e+07
+2.,838e+07
+2,365e+07
+1.892e+07
+1.419e+07
+3,461e+06
+4,731e+06
+1,726e+02

Figura 5.12: A) Esfuerzos presentados en el modelo 2 en cara posterior sometido a flexién en el plano sagital
B) Acercamiento a la cara posterior del fémur.

S, Mises

(Aug: 75%)
+5.677e+07
+5.204e+07
+4,731e+07
+4,258e+07
+3.784e+07
+3.311e+07
+2,838e+07
+2,365e+07
+1.892e+07
+1.419e+07
+3,461e+06
+4,731e+06
+1.726e+02

Figura 5.13: Esfuerzos presentados en el modelo 2 en cara anterior sometido a flexion en el plano sagital.

LE, Max. Principal

+8.766e-03
+8.036e-03
+7.305e-03
+6.575e-03
+5.8442-03
+5.1142-03
+4,383e-03
+3.653e-03
+2,822e-03
+2,192e-03
+1.461e-03
+7.,307e-04
+1,808e-07

Figura 5.14: Deformaciones logaritmicas maximas presentes en el Modelo 2.
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5.1.5 Modelo 3 flexion en plano frontal.

El Modelo 3 result6 con un desplazamiento del nodo de referencia de 0.432 mm, de tal
forma que la rigidez obtenida es de 264.34 Nm?2. El modelo 3 presenta un valor minimo de
esfuerzos de 3.2 MPa siendo el mismo que para el modelo 2 y alcanzando maximo de
13 MPa en la cara medial del fémur (Figura 5.14), esto muestra un rango de esfuerzos muy
cercano al modelo 2 con excepcién que el anterior modelo alcanza un valor maximo mas
alto de 13.6MPa es decir un incremento de 4.4%. De la misma forma en la cara lateral se
muestran esfuerzos de 3.2 MPa como minimo a un méaximo de 13 MPa (Figura 5.15).

El aumento progresivo del tamafio de los elementos tuvo repercusiones en la delimitacion
de las diferentes zonas, aun asi la deformacion en esta zona se muestra dentro de un rango
constante de 0.0015 a 0.0054 mm/mm (figura 5.16), asi como un esfuerzo de 6.5 MPa. El
tiempo de cémputo del modelo 3 fue de 3.19 minutos, claramente el que tomé menor
tiempo de resolucion.

S, Mises
(Avg: 75%) B)
+3.918e+07
+3.591e+07
+3.265e+07
+2,938e+07
+2.612e+07
+2,285e+07
+1,958e+07
+1,632e+07
+1,306e+07
+9,795e+06
+6,530e+06
+3.265e+06
+2,327e+01

Figura 5.14: A) Esfuerzos presentados en el modelo 3 en la cara medial del fémur, B) Acercamiento a la cara

medial del fémur.

S, Mises

(Awvg: 7596)
+3.0918e+07
+3.591e+07
+3.265e+07
+2,938e+07
+2.612e+07
+2,285e+07
+1,959e+07
+1.632e+07
+1.306e+07
+9.795e+06
+6.530e+06
+3.265e+06
+2,327e+01

Figura 5.15: Esfuerzos presentados en el modelo 3 en la cara lateral del fémur.
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LE, Max. Principal

+9.,407e-03
+8.622e-03
+7.837e-03
+7.051e-03
+6.2668-03
+5.481e-03
+4.6096e-03
+3,911e-03
+3,125e-03
+2.340e-03
+1,555e-03
+7.696e-04
-1,560e-05

Figura 5.16: Deformaciones logaritmicas méaximas presentes en el modelo 3.

5.1.6 Modelo 3 flexién en plano sagital.

El nodo de referencia se desplazé durante el ensayo 0.339 mm dando como resultado un
rigidez de 336.86 Nm2. Las zonas mds amplias del modelo tienen una gama de esfuerzos
que va desde 6.2 a 12.4 MPa esto para la cara posterior (figura 5.18), la exploracién de la
cara anterior muestra el mismo valor inicial y final que su caria contraria (figura 5.19), en
dicha cara se observa que la distribucién de esfuerzos en uno de los soportes es dispersa,
esto se debe a una distorsiéon en los elementos. La tendencia de los modelos anteriores
muestra esfuerzos aproximados a 8 MPa en la zona de separacion de propiedades, y
siguiendo esa misma linea el modelo 3 tiene disminucién a 6.2 MPa, con este valor se
reporta una deformacién maxima de 0.0044 mm/mm (figura 5.20), todo esto en un tiempo
de computo final de 4.09 minutos.

S, Mises
(avg: 75%) B)
+7.459e+07
+6,838e+07
+6,216e+07
+5,594e+07
+4,973e+07
+4,351e+07
+3,730e+07
+3,108e+07
+2 486e+07
+1,865e+07
+1,2438+07
+6.2168+06
+2,1918+02

Figura 5.18: A) Esfuerzos presentados en el modelo 3 en cara posterior sometido a flexion en el plano sagital,
B) Acercamiento a la cara posterior del fémur.
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S, Mises

(Avg: 75%)
+7.459e+07
+6.838e+07
+6.216e+07
+5,594e+07
+4,973e+07
+4.351e+07
+3.730e+07
+3,108e+07
+2,4862+07
+1,865e+07
+1.243e+07
+6,216e+06
+2,191e+02

Figura 5.19: Esfuerzos presentados en el modelo 3 en cara anterior sometido a flexion en el plano sagital.

LE, Masx, Principal

+2.703e-02
+2.477e-02
+2.252e-02
+2.026e-02
+1.801e-02
+1.575e-02
+1,350e-02
+1.124e-02
+8,988e-03
+6,734e-03
+4,4709e-03
+2,225e-03
-3.004e-08

Figura 5.20: Deformaciones presentadas en el Modelo 3.

5.2 Analisis comparativo de ensayo de flexion en plano frontal.

Teniendo los valores representativos de la rigidez estructural de cada modelo se observa
una disminucién progresiva conforme el tamafio del mallado aumenta, teniendo de esta
forma que el valor maximo obtenido es de 279.9 Nm? del modelo 1, por tal motivo el
modelo 2 y 3 tienen una disminucién de 0.97 y 5.7% respecto al modelo 1. Ligando estos
resultados a los esfuerzos se puede interpretar que el modelo 1 muestra un
desplazamiento menor a los modelos 2 y 3, por lo tanto dicho modelo fue capaz de
soportar las cargas sin tener grandes deformaciones y por lo tanto muestra datos maés
precisos; sin embargo los modelos 2 y 3 tienen resultados donde el error es vélido para la
obtencién de la rigidez estructural.

La distribucion de los esfuerzos se muestra similar en los tres modelos, teniendo como
principal diferencia entre el modelo 1 contra los dos modelos posteriores que existen
valores mas elevados de los esfuerzos en zonas puntuales, sin embargo en el primer
modelo en zonas amplias de las caras medial y lateral muestran una distribucién similar
asi como en el rango de valores. Los valores referidos a los esfuerzos y deformaciones
muestran una inclinacién a los mismos resultados, dando en los tres modelos un valor que
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no excede el limite de candencia del hueso cortical, esto concuerda con resultados
mostrados en la literatura, teniendo que con el nivel de carga maxima asignado no se
presentara fractura en la diafisis del hueso.

Tabla 5.1: Desplazamiento del nodo medial, rigidez EI obtenida en ensayo de flexién en cuatro puntos en
el plano frontal y tiempo de computo.

Desplazamiento Rigidez EI Tiempo de computo
Modelo 1 0.408mm 279.9 Nm? 7.28 minutos
Modelo 2 0.412mm 277.18 Nm? | 4.34 minutos
Modelo 3 0.432mm 264.04 Nm? | 3.19 minutos

En la figura 5.21 se muestra un comparativo de la rigidez obtenida en el estudio presente y
otros ensayos realizados en diversas investigaciones, con el objetivo de mostrar la
variabilidad del mismo. De dichos datos se calcul6 la desviacién estdndar de tal forma
confirmar que los resultados obtenidos se encuentran en un rango que le da validez a los
mismos; el rango obtenido es 281.43+17.3 Nma2. Dicho valor muestra que los modelos se
encuentran dentro del rango, el cual representa que estos tienen resultados vélidos; el
modelo 1 tiene el valor més cercano a la media interpretado como el valor mas acertado.

Con esto se puede decir que los modelos con mallado burdo muestran una aproximaciéon
real y acertada en el plano frontal en los resultados de su rigidez, por tanto esta
metodologia ayuda a tener modelos con una geometria que describe de manera suficiente
al fémur, tomando asi que conforme el nimero de nodos se disminuya también lo hara el
valor de la rigidez en los ensayos en dicho plano, y se puede inferir que para obtener un
valor valido de rigidez se debe tener un nimero de nodos entre 1596 a 2824.
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Rigidez Estructural en el plano frontal.
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Figura 5.21: Grafica comparativa de la rigidez de diversos modelos.

5.3 Anilisis comparativo de ensayo de flexion en plano sagital.

Los ensayos realizados en el plano sagital muestran un incremento de la rigidez en cada
uno de los modelos, tomando el modelo 1 como referencia con 326.28 Nm?, se tiene que los
dos dltimos aumentaron respecto a dicho valor en un porcentaje de 2.6% el modelo 2 y
3.24% el modelo 3. Habiendo expuesto lo anterior, los modelos muestran la misma
tendencia en un mismo valor, y a diferencia de los ensayos realizados en el plano frontal,
estos muestran un incremento de su rigidez; esto se adjudica a la distorsiéon de los
elementos en el proceso de mallado tratando de ajustarse a la geometria del hueso y no
poder ajustarse a ella correctamente; por lo tanto el modelo 1 tuvo una menor distorsion
de estos en dicho proceso. Los esfuerzos que se analizaron en los tres modelos muestran
una distribucién similar, asi como un rango de valores del cual se aprecia que se
encuentran en las mismas zonas en cada modelo, sin embargo el modelo 3 muestra una
distribuciéon de esfuerzos en zonas dispersas en la regién de un apoyo, mostrando
nuevamente que la malla sufri6 una distorsién.

La malla mas definida en este caso estd representada por el modelo 1 y por consecuencia

muestra el tiempo mas alto con 7.24 minutos; los modelos 2 y 3 disminuyen 50.83 y 43.50%
respectivamente respecto al primer modelo.

59



Tabla 5.2: Desplazamiento del nodo medial, rigidez EI obtenida en ensayo de flexién en cuatro puntos en

el plano sagital y tiempo de computo.

Desplazamiento Rigidez EI Tiempo de computo
Modelo 1 0.350mm 326.28 Nm? | 7.24 minutos
Modelo 2 0.341mm 334.89 Nm? | 3.56 minutos
Modelo 3 0.339mm 336.86 Nm? | 4.09 minutos

Para dar validez a los datos obtenidos, se realiz6, a partir de informacién tomada de otros
estudios, un sesgo que confirmara los resultados, por tal motivo se muestra en la
figura 5.22 los datos del presente estudio y los obtenidos por otros autores. El valor del

cual se baso6 este estudio para los ensayos del plano sagital y dar validez al mismo es de
311.28+29.8 Nm2.

Rigidez estructural en el plano sagital.
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Figura 5.22: Gréfica comparativa de la rigidez en diversos modelos.

El dato anteriormente mencionado da un pardmetro de que tan acertados son los
resultados obtenidos, del modelo 1 se puede decir que es el valor nuevamente mas
acertado teniendo en cuenta que este es el més cercano a la media o promedio, sin
embargo se rescata de los dos posteriores modelos, que aunque su rigidez muestra una
rigidez mayor por la distorsiéon de elementos, estas entra del valor valido de 311.28+29.8.

Analizando los datos obtenidos en la flexién en ambos planos se observa un aumento de la

rigidez en el plano sagital con respecto al frontal, dando un incremento del modelo 1 de
16.57 %, mientras que el modelo 2 y 3 incrementaron en 20.82 y 27% respectivamente, esto
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se debe a la disposicién o colocacién del hueso, donde teniendo en cuenta la seccién
trasversal del fémur durante el ensayo en el plano frontal esta tiene un menor soporte de
acuerdo a su geometria, en cuanto al ensayo sagital la seccién transversal da un mayor
soporte del hueso y sumado a la distorsion de los elementos en la cara anterior del fémur
se vio aumentada la rigidez en dicho plano. Se puede concluir que la rigidez de los
modelos aumenta en el plano sagital conforme el nimero de nodos disminuye, por lo
tanto estos necesitan una mejor definicién en zonas pequefias como en la cara posterior del
hueso para dar un mejor resultado, sin embargo en cada modelo se tiene un valor que es
valido como un primera aproximacién; la importancia de esto radica en que este tipo de
modelos no pierden radicalmente su geometria, por lo tanto esta metodologia contribuye a
dar un ndmero de nodos que ayuda en primera, a una geometria correcta de un fémur
humano, segundo, a que los resultados sirvan como primera aproximacion y por tltimo
esta simplificacién ayude a reducir el tiempo de coémputo y facilite el uso de modelos
como estos.

5.4 Calculo del médulo de Young,.

Como estudio complementario se realizaron dos ensayos de flexién en cuatro puntos en
plano frontal y sagital con el tnico objetivo de obtener la deflexién a partir del nodo de
referencia y posteriormente calcular el médulo de Young lo cual es el método tradicional
de ensayo. Para llevar el calculo y tener un comparativo, se usaron tres diferentes
consideraciones del calculo del momento de inercia que es indispensable para la obtencion
de médulo de Young, con esto analizar la dispersién de resultados y los errores asociados
a considerar la seccion transversal del hueso como tubular circular o tubular eliptica y los
presentados en el calculo del software.

5.4.1 Calculo del momento de inercia.

En un ensayo de flexion normalmente se obtiene el médulo de Young o de elasticidad del
hueso cortical, esto mediante la obtenciéon del momento de inercia de la seccién
transversal. Teniendo en cuenta lo anterior se tomaron tres consideraciones para el calculo
de dicho dato; la primera como seccién tubular circular, la segunda como una seccién
tubular eliptica y finalmente la tercera como una secciéon compleja donde se usaron dos
momentos de inercia en las dos direcciones de flexiéon del hueso. La obtencién de las
medidas para el calculo de las dos primeras consideraciones se realiz6 mediante el
software 3D Doctor® (version de prueba).
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Figura 5.23: Dimensiones de seccién transversal tomadas mediante 3D Doctor® (versién de prueba).

Habiendo tomado las medidas se usaron las siguientes expresiones para el calculo de los
momentos de inercia, donde se denominé /; para la seccion tubular circular e I, para la
seccion eliptica, es importante que el valor de la primera consideracién es usada para los
dos ensayos de flexién en los dos planos, mientras que la segunda solo para el ensayo en el
plano frontal.

n b24 b} .
I _Z<? ) (Ec.2),(Caeiro, 2005)

T
Iy = 27 (b1a] = by3) .. (Ec.3), (Jimenez, 2009)

El calculo de una seccién transversal compleja requiere de un software que realice el
mismo, por tal motivo se usé Solidworks® (versiéon de prueba) donde, mediante un corte
al hueso se obtuvo una superficie de dicha seccién y el software calcul6 el momento de
inercia en las dos direcciones X y Y, y estos fueron denominados I3, e I5,, esto para la
flexion en los dos planos.

Figura 5.24: Corte del fémur realizado en SolidWorks® (versiéon de prueba).
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5.4.2 Calculo de la deflexion.

Tomando como base el modelo 1 el cual representa con mayor detalle la geometria del
hueso femoral y los resultados de la rigidez anteriormente presentados, se simulé un
ensayo de flexiéon en cuatro puntos en el plano frontal y sagital para la obtencién del
modulo de Young, bajo las mismas condiciones de trabajo, con excepcién de la asignhaciéon
de propiedades, en este caso el hueso cortical se consideré con propiedades isotrépicas, las
cuales se muestran en la tabla 5.3.

Del modelo anteriormente mencionado igualmente que los anteriores se midi6 el
desplazamiento del nodo de referencia al finalizar el ensayo, con esto se cuenta con todos
los datos necesarios para el calculo de su médulo de Young, mediante la ecuacion 1 citada
en el capitulo 4, pérrafo final.

Tabla 5.3: Propiedades isotrdépicas de hueso cortical asignadas en el modelo (Kurutz, 2010).

Propiedades | Hueso cortical
E(MPa) 10000
v 0.3

5.5 Resultados del médulo de elasticidad en simulacion de modelo isotrépico.

Las mediciones realizadas con 3D doctor (versién de prueba) se muestran en la figura 5.25
de las cuales se obtuvieron los resultados de las primeras dos consideraciones
I; =2.32x1078 y [, = 2.14x1078 m*; mientras que los obtenidos mediante solidworks®
(version de prueba) fueron de I3, = 2.46x107%, I3, = 2.62x1078 m*.

1.2826 cm

1.6578cm

Figura 5.25: Medidas obtenidas en el software 3D doctor (versién de prueba).

De manera breve se presentan los resultados de las simulaciones del hueso como
isotrépico, donde en flexion en el plano frontal muestra un desplazamiento del nodo de
referencia de 0.373 mm, mientras que la flexién sagital exhibe un desplazamiento de
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0.340 mm; de esta forma se sustituyeron los valores obtenidos en la ecuacion 1y del cual
se obtuvieron los resultados presentados en la tabla 5.4.

Tabla 5.4 Resultados obtenidos del modulo de Young con tres diferentes consideraciones.

Momento de inercia [m%]. | Modulo de Young GPa (Frontal) | Modulo de Young GPa (Sagital)
I, = 2.320x1078 13.19 14.47
I, = 2.140x10~® 14.30
Is, = 2.46x1078 12.44
I3, = 2.62x10° 12.8

Inicialmente los resultados son comparados con el valor ingresado en el software
Abaqus® de 10 GPa como isotrépico. Para la primera consideracién se tiene un valor de
dispersion para plano frontal de 31.9%, mientras que el sagital 44.7%, la segunda
consideracién que solo representa el valor en el plano frontal se obtiene una dispersion de
43%, Finalmente los calculados mediante software resulta en el plano frontal una
separacion del valor de referencia de 24.4% y en el plano sagital de 28%. Lo anterior
muestra que existe una alta variabilidad en los resultados tomando diversos caminos para
el calculo del momento de inercia, siendo el calculado en software para el plano frontal el
menos disperso, mientras que el calculado para una seccién tubular es el mas errado.

La literatura muestra que el valor de médulo de Young encontrado mediante ensayos de
flexién en hueso cortical es de 9.8 a 15.7 GPa (Caeiro, 2013), de esto se tiene que la media
de estos valores es de 12.75 GPa; por la tanto se tiene que los dos resultados obtenidos
mediante software tienen un valor cercano a la media con 2.43% en el plano frontal y
0.39% en el plano sagital, estos son los mas cercanos al promedio obtenido, mientras que la
primera consideracién muestra una dispersiéon de 9 y 11.8% en los planos frontal y sagital
respectivamente; mientras que la seccién eliptica muestra 12.15% de error.

De lo anterior se concluye que se pueden tomar diversos métodos para la obtencién del
momento de inercia, pero si se toma una mala eleccién, el error de los resultados tiende a
aumentar. Los primeros métodos consideran una misma seccién transversal sin ningtn
cambio en ella, de la cual da un resultado ajustado sin considerar la geometria real, en
cambio el daltimo método muestra valores mas reales, considerando la seccién real del
hueso, por lo tanto la versiéon més apropiada para el calculo del momento de inercia es la
calculada mediante software, dando un menor porcentaje de error. En resumen dichas
metodologias son ttiles como una primera aproximacién, y sirven como complemento
para ensayos realizados in vivo y considerando que todas ellas muestran su respectiva
dispersion en los resultados.
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Capitulo 6: Conclusiones

De acuerdo al trabajo realizado se puede concluir que las tomografias de las cuales se
obtuvo el modelo fueron lo bastante definidas y claras, las cuales no generaron errores en
su construccion; esto facilité su manejo y buisqueda en cada imagen de distorsiones y la
correccion de las mismas. La calidad y ntiimero de imagenes es primordial para obtener un
modelo base que este correctamente definido en su geometria y el uso correcto de las
herramientas de los softwares ayudan a refinar este, sin embargo en futuros trabajos se
puede buscar un software del cual se obtenga una mayor flexibilidad de sus filtros y
herramientas.

De acuerdo a la carga maxima aplicada de 500N se obtuvieron resultados en la rigidez
estructural en un rango valido de 281.43+17.3 Nm? para los ensayos en el plano frontal,
mostrando que la simulacién esta sustentada en ésta, y como se esperaba el modelo 1 tuvo
los resultados mas cercanos a la media, significando éste como el mejor de todos teniendo
un porcentaje de error de 0.54% mientras que el modelo 2 y 3 tuvieron 1.5 y 6.17%
respectivamente. Por otro lado, los tiempos de célculo se vieron reducidos conforme el
namero de nodos en su respectivo modelo lo hacia, el modelo 1 con 2824 nodos ( tuvo un
tiempo de célculo de 7.28 minutos, el modelo 2 con una reduccion del 24% de los nodos
iniciales y disminuy¢ 40.38% en tiempo, y finalmente el modelo 3 con una reduccién del
43.48% de los nodos y tuvo una reduccién del tiempo 56.18%, mostrando que con una
reduccién mayor al 40% en los nodos iniciales se obtienen resultados validos en rigidez del
plano frontal y resultando con una disminucién mayor del 50% en tiempo.

Para los ensayos en el plano sagital se observa un aumento de la rigidez estructural,
pudiendo concluir que esto se debe a la disposicién del hueso durante el ensayo, es decir
que la carga de distribuye de manera mas uniforme, ayudada por la geometria del hueso
en esa posicion; ademads la distorsiéon de los elementos del hueso en la cara posterior
contribuy6 a un aumento en los modelos 2 y 3, teniendo un menor namero de elementos
para definir dicha zona y el cual no permiti6 el desplazamiento correcto del nodo de
referencia. De acuerdo al rango calculado de validez de 311.28+29.8 el modelo 1 presenta
4.8% de dispersion o error respecto a la media calculada, mientras que el modelo 2 y 3
tienen 7.6 y 8.2% respectivamente, y los resultados obtenidos se encuentran dentro de un
valor vélido en todos los modelos.

De acuerdo a los datos presentados, se tiene un rango de nimero de nodos del cual se
obtiene una respuesta satisfactoria en sus resultados, el cual permite decir que para tener
un modelo vélido para la obtencion de rigidez estructural de un fémur humano este debe
estar conformado por un ntimero de nodos de 1596 a 2824 y siguiendo esta metodologia,
mostrando que para futuros estudios se podra reducir el porcentaje de error en los
resultados.

Se aprecia que los modelos se vieron reducidos en la rigidez estructural en el plano frontal
de acuerdo a la reduccion de ntimero de elementos en estos, mientras que en el plano
sagital estda aumento. Lo anterior se adjudica a la distorsién de los elementos, tomando en
cuenta que la zona de contacto en el plano frontal es mas amplia y los elementos pudieron
ajustarse a la geometria durante el proceso de mallado, por lo tanto esto ayudo al
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desplazamiento del nodo de referencia; de forma contraria en los ensayos del plano sagital
los elementos no pudieron ajustarse correctamente en zonas pequefias como la cara
posterior del fémur, es decir zona de contacto durante el ensayo, por lo tanto esto dificulto
el desplazamiento del nodo de referencia, resultando un incremento de la rigidez
conforme los nodos disminuian. En futuros trabajos se recomienda buscar softwares que
den una mayor flexibilidad de manejo, debido a lo laborioso de la construcciéon de cada
modelo y evitar distorsiones en zonas pequefias que a la postre aumentaran el porcentaje
de error. Por otro lado es importante resaltar que esta metodologia sirve para construir
modelo que ayudard a reforzar datos obtenidos en experimentos in vivo, dando una
primera aproximacion y de manera general tratar de predecir resultados de acuerdo a las
dimensiones del fémur.

Los esfuerzos y deformaciones presentes en cada modelo muestran valores dentro de lo
esperado, es decir dentro de la zona elastica, teniendo una certeza de que las simulaciones
son correctas; por tanto conforme la carga méxima se aumente se tendra una manera de
predecir las zonas del hueso que presentarian fractura, pero es importante resaltar que
existen otros componentes en el cuerpo que en conjunto con el hueso ayudan a reducir el
impacto en este tltimo como musculos, piel, tendones, etc.

Finalmente la presente metodologia ayudara a futuras investigaciones, facilitando la
generacion de un modelo 3D que sirve como complemento y reafirmaciéon de datos en
experimentos en especimenes reales, teniendo la flexibilidad de un modelo facil de
manejar y del cual se pueden obtener datos validos. Para trabajos futuros se recomienda
hacer este tipo de ensayos con fémures porcinos, para poder corroborar datos obtenidos en
la simulacién con resultados de ensayos in vivo y poder observar la dispersiéon de los
resultados.
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