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Notacién, simbolos y prefijos

Suma

Fuerza

momentum lineal

masa

velocidad

densidad

dre]vra(‘idnl

componente de la fuerza en tal eje
componente de la aceleracion en tal eje
Tensor de esfuerzos

vector de esfuerzos en un plano
esfuerzo normal

esfuerzo cortante

vector o lensor transpuesto
deformacion normal

deformacion cortantes

longitud inicial

cambio de longitud

fuerza de tension axial

area transversal

angulo util para la definicion de def. cortante

E modulo de Young o Elasticidad

v modulo de Poisson

G modulo de Corte

Ciil constantes elasticas

R constante de Lamé (modulo de Corte)

A constante de Lameé (sin interpretacion fisica)
o123 esfuerzos principales

Oavyy esfuerzo promedio

O esfuerzo de von Mises

u energia por unidad de volumen

CAD) operador diferencial con respecto al tiempo
dt

¢ (] derivada parcial con respecto a x

v

div[] operador divergencia

Prefijos

1K 1 kilo = 1x10%3=1 000

TM 1 Mega = 1x10=1 000 000

1G 1 Giga =1 x10°=1 000 000 000
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“the objective of orthopedic science is creating the biological and mechanical

environment in the musculoskeletal tissues which

allows them to heal, adapt and maintain themselves”.

Rik Huiskes'!
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Capitulo I. Definicion del problema

1.1 Planteamiento

Hoy en dia multiples disciplinas de la ciencia enfocan sus esfuerzos, investigaciones y recursos al
area de la salud humana. Tanto la diversidad como la complejidad de los problemas de salud
marcan la pauta para emplear los Gltimos conocimientos y las herramientas mas poderosas con el
fin de encontrar la respuesta a tales problemas con el fin de mejorar la calidad de vida del ser
humano. Para lograr tales objetivos es necesaria en muchas ocasiones la interaccion de mas de

una disciplina cientifica.

La ingenieria mecénica también se suma a tales esfuerzos. De la suma de ésta, con la medicina y
la biologia, se deriva una especialidad llamada biomecanica, la cual estudia la estructura y funcion

de los sistemas biologicos aplicando los principios de la mecénica.

Uno de los campos con mayor interaccion de la biomecénica en la medicina es la ortopedia. por la
naturaleza misma de esta ultima, que estudia el sistema misculo esquelético y la mecanica que

estudia el movimiento.
Dentro de los problemas de salud en la ortopedia mas graves se encuentra la osteoporosis.

La osteoporosis es una enfermedad esquelética sistémica caracterizada por una disminucion de la
masa osea y pérdida de la microarquitectura del tejido dseo, con el consecuente incremento de la
fragilidad y susceptibilidad al riesgo de fractura.” Las principales fracturas como consecuencia del
padecimiento de osteoporosis son de mufieca, columna y cadera. Esta enfermedad del sistema
musculo-esquelético, se presenta con mayor frecuencia en las mujeres después de la menopausia

(mayores de 50 afios). ,

La ciencia ha encontrado que la salud del sistema esquelético esta determinada por los siguientes
factores que interactian entre si a lo largo de la vida del ser humano: genéticos, dietéticos,
hormonales y mecanicos.* Las investigaciones actuales de multiples disciplinas cientificas sobre

osteoporosis se enfocan a estudiar estos cuatro factores para mejorar la calidad del sistema dseo.

Los huesos ademds de servir como reservorio de calcio para el organismo, sostén y proteccion,
estan sometidos a un remodelado continuo mediante procesos de formacion y absorcion. A partir

de los 25 afios, edad promedio en donde los huesos alcanzan su mayor densidad (pico de masa

T
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dsea), se inicia progresivamente la pérdida de pequefias cantidades de hueso.’ Tal situacién es
gobernada por los factores genéticos, mismos que también controlan las caracteristicas dseas de
cada raza. Una de las metas de la ingenieria genética es encontrar el codigo genético que

desencadena esa pérdida progresiva de hueso, para asi atenuarla o evitarla.

Los factores dietéticos se relacionan con las situaciones de aporte y pérdidas de calcio que
ocurren en el organismo por el consumo de ciertos insumos. Una nutricion adecuada ayuda a
mantener la salud de los huesos, sobre todo el aporte de calcio normal desde la infancia. Asi
mismo, el consumo de tabaco, café, alcohol y sal, contribuyen a disminuir la densidad de los
huesos. Las investigaciones actuales en este campo de la nutricion, buscan métodos para que el

aporte de calcio al organismo sea mas eficiente en personas con problemas de baja densidad osea.

Los factores hormonales tienen que ver principalmente con los estrégenos, debido a que dicha
hormona ayuda a fijar calcio al hueso.’ Cuando en las mujeres los niveles de estrogenos
disminuyen considerablemente debido a la menopausia fisiologica o a la extirpacién quirtrgica de
los ovarios, se produce una rapida pérdida de hueso. En la actualidad, la mayoria de las
investigaciones acerca de la prevencion y el tratamiento de la osteoporosis, tienen que ver con
terapias de reemplazo hormonal de estrégenos, mismas que se administran mediante

medicamentos conocidos como antiresortivos, porque evitan la resorcion del calcio de los huesos.

El altimo factor, el mecénico, es el que hace que los huesos sean mas resistentes ante la presencia
de estimulos mecanicos. La actividad fisica se recomienda para tener una densidad 0sea saludable
y con ello huesos resistentes, o bien en el tratamiento de rehabilitacion después de una fractura. A

esta linea. corresponde la investigacion del presente trabajo.

Sin duda alguna, el mejor tratamiento para la osteoporosis es la prevencion. Una combinacion
adecuada de los cuatro factores anteriores contribuye a tener huesos sanos. Aquellos que estan a la
mano de cualquier persona son los dietéticos y los mecanicos. Los factores hormonales dependen
de cada persona y cuando exista alguna terapia de reemplazo hormonal debe ser solamente bajo
estricta prescripcion médica. En lo que respecta a los factores genéticos, poco se pueden
modificar, debido a que la informacion genética que regula el desarrollo del hueso estd
determinada desde el momento de la concepcion del ser humano y no es alterable. Sin embargo la

genética puede resultar muy util para identificar a las personas que tienen mayor riesgo de

padecer osteoporosis.

Aplicacion del método del elemento finito para la prevencion de las fracturas de cadera producto de la osteoporosis.
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Por tanto, una dieta adecuada de calcio y el ejercicio fisico durante la adolescencia y la juventud.
puede incrementar el pico de masa dsea, lo cual redunda en una reduccion de la pérdida de hueso

y en un menor riesgo de fractura en afios posteriores.

El porque el ejercicio fisico ayuda a la salud del hueso, es una evidencia biomecénica de como en
la naturaleza interactian la mecanica o el movimiento y la biologia o el tejido dseo. Existe una
dependencia entre el estimulo mecéanico que recibe el hueso y la calidad de densidad mineral osea.
Dicha dependencia es conocida técnicamente como remodelacion osea, el cual es un fendmeno

fisiolégico que le permite al hueso adaptarse paulatinamente a su entorno biolégico y mecanico.”

Varios cientificos, desde Galileo Galilei (1638), sospechaban ya la existencia de la relacion entre
el estimulo mecanico y el tamafio y la densidad del hueso. Galileo observé que huesos fuertes,
cortos vy gruesos correspondian a individuos que realizan actividades fisicas pesadas, por el

contrario huesos largos y ligeros correspondian a individuos aptos para la velocidad.®

En particular, una de las ideas mas elaboradas fue propuesta por Wilhelm Roux en 1881, quien
observo que la adaptacion del hueso es el resultado de un mecanismo regulador cuantitativo.
Sugirié que la formacion y la adaptacion funcional de la arquitectura trabecular en el hueso. es

F : 5 g 7
regulada localmente por células, gobernadas por estimulos mecanicos.

Existen dos tipos de remodelacion osea, la funcional y la adaptativa. La remodelacion funcional
se encarga de que los componentes minerales del hueso se recambien constantemente sin alterar
la forma y la densidad, fnanteniendo a los huesos saludables. Por otro lado la remodelacion
adaptativa, se encarga de intercambiar componentes minerales entre el hueso y la sangre alterando
la forma y la densidad del tejido 6seo de acuerdo a las necesidades mecanicas.” Ambos procesos
fisioldgicos actian a lo largo de vida del ser humano. La remodelacion adaptativa se debe a que
las células oOseas, conocidas como osteocitos, son capaces de censar el estimulo mecanico y
ordenar la formacion o absorcion de hueso. El tipo de estimulo mecanico y la fisiologia de los
osteocitos para responder ante las necesidades mecanicas, aun no han sido identificados
plenamente. Sin embargo, la evidencia tedrica y experimental del estado del arte actual. sugiere
que los osteocitos son activados por esfuerzos cortantes producidos por el flujo del fluido
intersticial de los canaliculos de la matriz 6sea. Actualmente cientificos contintian investigando

las variables mecanicas y bioldgicas de la remodelacion sea.’

Aplicacion del método del elemento finito para la prevencidn de las fracturas de cadera producto de la osteoporosis.
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Para estudiar el estimulo mecénico, en este caso particular los esfuerzos, se utilizan los
fundamentos de la mecanica de materiales. Dicha rama de la mecénica estudia la relacion entre la
geometria, las propiedades mecénicas, las fuerzas involucradas en los cuerpos, los esfuerzos y las

deformaciones.

En problemas de alta complejidad, la solucion de las ecuaciones de la mecanica de materiales se
realiza mediante métodos numéricos. La solucion de las ecuaciones del modelo que describen al
fendmeno en estudio se realiza mediante métodos numéricos, pues normalmente no existe una
solucion analitica. Uno de tales métodos es el de los elementos finitos, el cual consiste en realizar

una discretizacion del medio a través de pequefias partes o elementos.

Por lo tanto, el planteamiento de posibles soluciones a problemas de densidad mineral es viable
con el método de los elementos finitos, dado que la remodelacion adaptativa es activada por una

variable mecanica, los esfuerzos.

La idea de prevenir las fracturas fortaleciendo al hueso en zonas susceptibles, utilizando la
remodelacion dsea, fue lo que motivo el andlisis de esfuerzos que se presenta en esta tesis.
Aplicando los resultados del andlisis de esfuerzos se buscﬁré inducir la remodelacién 6sea en
zonas susceptibles del fémur, y por tanto evitar fracturas producto de una densidad mineral 6sea

baja, o bien de huesos con osteoporosis.

Dentro de las fracturas que se presentan como consecuencia de padecer osteoporosis, se estudiara

la forma de fortalecer el cuello femoral para evitar las fracturas de cadera.

La zona en donde la cadera se fractura comunmente, es el cuello femoral debido a su constitucion
anatomica y mecanica, misma que durante una pérdida de calcio progresiva se torna mas

vulnerable.

El presente trabajo consistié en construir un modelo de elementos finitos de un fémur y hacer un
estudio de las condiciones de frontera de los movimientos de la cadera, con el fin de comparar los
esfuerzos en el cuello femoral, en cuatro configuraciones diferentes: flexion, extension, abduccion
y aduccion de la cadera.’ Los resultados seran utiles para la medicina en rehabilitacion pues
ayudaran a determinar cuales movimientos podrian inducir la remodelaciéon ésea y por tanto

fortalecer zonas susceptibles a sufrir fracturas en la cabeza femoral.

Aplicacién del método del elemento finito para la prevencion de las fracturas de cadera producto de la osteoporosis.
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Para construir el modelo de elementos finitos se reprodujo la geometria mediante tomografias, en
tanto que las propiedades mecanicas y las fuerzas musculares fueron obtenidas en bibliografia

especializada.
1.2 Objetivo

Desarrollar un modelo de elementos finitos de un fémur para comparar el estado de esfuerzos en

el cuello femoral, producido por la flexién, extension, abduccion y aduccion de la cadera.
1.3 Hipotesis

Dado que los cuatro movimientos considerados de la cadera, son producto de la accién de
diferentes musculos, tales movimientos producen diferentes estados de esfuerzos en el cuello
femoral. Por lo tanto se plantea que el estado de esfuerzos mas alto, podria inducir la
remodelacion Osea adaptativa en las zonas susceptibles mas rapidamente que el resto de los

estados. obteniendo un incremento en la densidad mineral dsea del hueso.

1.4 Justificacion

La osteoporosis es un problema de salud puablica grave. Es la causa principal de fracturas dseas en
mujeres posmenopausicas y ancianos, poblacion que en nuestro pais se estima de 6 674 475, y se
piensa que para los aios 2005 y 2010 se incremente en un 20% y 35% respectivamente. EI 80 por
ciento de las personas afectadas por la osteoporosis son mujeres. En México no se conoce con
precision la magnitud del problema, pero se calcula que al afio ocurren 3 000 fracturas de cadera

: i ¢ . )
provocadas por la osteoporosis, con un costo aproximado de 160 millones de délares.

Aunque ya existen terapias de ejercicios de rehabilitacion que buscan incrementar la actividad
fisica y con ello aumentar la densidad mineral 6sea de la cadera para personas con susceptibilidad
a sufrir fracturas de cadera, dichas terapias no son desarrolladas para incrementar la densidad
mineral 6sea en un sitio especifico. Una de las interrogantes que éste trabajo puede ayudar a

resolver es conocer la accion especifica de ciertos movimientos sobre zonas determinadas de la

cabeza del fémur.

Algunas de las desventajas que las terapias convencionales presentan son:
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- Problemas de salud distintos a la osteoporosis, caracteristicos de personas de edad avanzada,
dificultan a pacientes el realizar una actividad fisica que involucre un gran namero de
musculos. -

- Existe cig:rto grado de ineficiencia en la actividad fisica debido a la incertidumbre del efecto

del estimulo mecanico en el sitio de interés.

De obtener resultados favorables en el presente estudio, se tendrian las bases para desarrollar una
terapia de rehabilitacion con movimientos simples de la cadera que logre incrementar la densidad
mineral 6sea en zonas susceptibles, previamente determinadas. Una vez estudiado el efecto de los
cuatro movimientos basicos de la cadera, se constituira debidamente programada por un médico
especialista, una terapia de rehabilitacion para pacientes con huesos debilitados, para de esta

forma disminuir el riesgo de sufrir fracturas de cadera producto de la osteoporosis.

1.5 Metodologia

En el presente trabajo se desarrolla un analisis de esfuerzos en el cuello femoral mediante el

método de los elementos finitos, utilizando el software Ansys version 6.1.

Para la reconstruccion de la geometria del fémur, se practicaron cortes tomograficos cada 5 mm. a
un paciente masculino de 70 kilos, 1.74 m de estatura, 27 afios y aparentemente sano, por medio
del tomografo computarizado del Centro Nacional de Rehabilitacion modelo Somatron AR
Siemens. A partir de tales cortes, se procedio a obtener puntos caracteristicos que aproximan la
geometria del hueso del paciente, por medio de un soffware de disefio asistido por computadora.
Dichos puntos caracteristicos fueron almacenados y reproducidos en el software de elemento
finito para ir construyendo la geometria. Por medio de esos puntos se procediéo a formar

polilineas, posteriormente areas y finalmente volimenes.

La asignacion de propiedades mecanicas y el tipo de elemento empleados en los modelos, fue
realizada con base en bibliografia especializada. La designacién del tamafio de malla se decidio
tomando en cuenta la convergencia del modelo, la capacidad de procesamiento del equipo de
computo, el tiempo empleado en la solucion, la exactitud requerida en la misma, asi como el

limite de nodos impuestos para una licencia universitaria del software.
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Para determinar las condiciones de frontera se estudié cada uno de los cuatro casos que se
analizaron y con base en la bibliografia de anatomia y fisiologia articular, se identific6 la accion
especifica de los musculos de la cadera, asi como su punto de insercién. Posteriormente se realizo
un diagrama de cuerpo libre para cada caso. La magnitud y direccion de las fuerzas musculares,
fueron obtenidas de un trabajo de investigacion derivado de un programa de cooperacion para la
investigacion biomédica entre la Universidad de Berlin, Berlin Charite, Universidad de Hamburgo
y la Universidad Técnica de Hamburgo-Harburg. En dicho trabajo, resumido en un software
llamado Hip98, mediante telemetria y modelos en computadora, fueron determinadas la magnitud
y direcciones de las fuerzas musculares, en funcion del peso corporal para diferentes casos de

movimiento.

La etapa de procesamiento en el anélisis por elementos finitos, fue realizada simulando un analisis

estatico, pues se esta idealizando el instante inicial del movimiento.

Para la etapa de postprocesamiento, se compararon los esfuerzos cortantes maximos de los cuatro
casos de estudio. En una primera instancia se comparo la distribucién de esfuerzos (comparacion
cualitativa, sin importar la magnitud) y posteriormente se hizo una comparacion numérica del
valor promedio de los cortantes maximos en la zona critica. Para tal comparacion fue necesario
identificar a los nodos de la zona critica, se obtuvo su media y desviacion estandar y fueron
presentados dichos valores en una grafica de barras. Posteriormente se construy6 una matriz de
decision para valorar la distribucion de esfuerzos y el valor estadistico. El caso que resulté con
mejores calificaciones en la matriz de decision, se concluy6 que debera ser actor importante en la

terapia de rehabilitacion que busque incrementar la densidad mineral dsea del cuello femoral.
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Capitulo II. Marco teorico

2.1 Estructura y biologia del hueso "*

2.1.1 Clasificacion de los huesos
Por su forma, los huesos se clasifican en tres grupos: cortos, planos y largos o tubulares.
Los huesos cortos miden aproximadamente lo mismo en todas sus direcciones y tienen una delgada

capa de hueso cortical.

Los huesos planos tienen una dimension que es mas larga o mas corta que las otras dos.
Normalmente cumplen funciones protectoras y de refuerzo, como los huesos del craneo y consisten

de dos laminas de hueso compacto con hueso esponjoso y médula interpuestos.

Los huesos largos o tubulares, como el fémur, la tibia, el hiumero y las falanges entre otros. tienen
una forma tubular, poseen diéfisis y epifisis (proximal y distal); la longitud de estos huesos es

considerablemente mayor que su ancho.
2.1.2 Hueso Cortical y Trabecular

Existen dos tipos de tejido 6seo: cortical o compacto y trabecular o esponjoso. Ambos tejidos
tienen la misma composicion en la matriz y estructura, pero la densidad del hueso cortical es

mucho mayor que la del hueso trabecular.

El hueso cortical forma cerca del 80% del esqueleto maduro, rodea la médula dsea y tejido
trabecular. El hueso esponjoso estd normalmente en contacto con el tejido déseo compacto o bien
con médula dsea. En huesos largos o tubulares, el hueso cortical forma la diafisis y existe si acaso
una pequefia capa de hueso trabecular interna. El espesor de las paredes corticales de la diafisis se
ensancha formando la metafisis, en donde el tejido trabecular se orienta para proporcionar soporte

para una delgada capa en forma de concha que subyace bajo el cartilago articular.

Los huesos cortos como los tarsianos, vértebras y huesos planos como la pelvis o el craneo. tienen
generalmente una delgada corteza de hueso cortical, similar a la de los huesos largos y contienen
en su mayoria tejido trabecular. Dicha configuracion es producto de un sistema de adaptacion del
organismo a las cargas mecdnicas. Aunque los tipos de tejido 6seo tienen la misma composicion y
por lo tanto propiedades de materiales a nivel micro-estructural, las diferencias en la distribucion y

arreglo, hacen que existan notables diferencias en cuanto a las propiedades mecénicas.
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La geometria compleja del hueso se ensancha en la epifisis y metéfisis, no solo para formar una
superficie articular, sino que también ayuda a absorber los impactos y cargas aplicadas en las

articulaciones.

La estructura en ambos tipos de tejido 6seo, cambia en respuesta a cargas aplicadas, influencias

hormonales, factores dietéticos y genéticos, entre otros.

El tejido trabecular tiene aproximadamente veinte veces mas superficie que el tejido cortical y sus
células se adhieren principalmente entre las laminillas o en la superficie de las trabéculas, en donde
son directamente influenciadas por células adyacentes de la médula 6sea. En contraste, la mayoria
de células del hueso cortical son completamente rodeadas por la matriz 6sea. Esta diferencia en
organizacion explica la mayor tasa de actividad metabdlica, remodelacion y respuesta a las cargas
mecanicas del hueso esponjoso, en comparacion con el compacto. Asi mismo, un decremento en la
densidad del hueso esponjoso causado por la reabsorcion de las trabéculas oOseas. puede ser
detectado antes que el incremento en la porosidad del hueso compacto. Los huesos maduros
consisten de un canal central o medula hematopoyética que es soportada y rodeada por tejido 6seo
y periostio. Aunque estos tres componentes difieren en composicion, estructura y funcion. no son
independientes. La médula tiene como funcion servir como una fuente de células 6seas. los vasos

sanguineos en la médula forman una parte critica del sistema circulatorio.

Aplicacion del método del elemento finito para la prevencion de las fracturas de cadera producto de la osteoporosis.

10



Capitulo II. Facultad de Ingenieria, UNAM. Marco teérico

p cartilago articular

hueso esponjoso

_periostio

hueso compacto

diafisis { 1 .
I -+ endostio

= cavidad medular

epifisis -

L

Figura 2.1.2. Partes del hueso largo.’

2.1.3 Hueso inmaduro y laminar
El tejido dseo esta constituido de hueso inmaduro (primario) o de hueso laminar (secundario).

El hueso inmaduro forma el esqueleto embrionario y posteriormente es reabsorbido y reemplazado
por hueso maduro mientras el esqueleto se desarrolla. El callo dseo que aparece como respuesta a

las fracturas a cualquier edad siguen esta misma secuencia.

El hueso inmaduro forma los tendones y las uniones de ligamentos; a excepcion de estos casos no
se encuentra a partir de los cuatro o cinco anos de edad. El proceso por el cual el hueso inmaduro

se convierte en laminar se le denomina mineralizacion.

El hueso inmaduro y el laminar difieren en formacion, composicion, organizacion y propiedades
mecanicas. A diferencia del hueso laminar, el hueso inmaduro tiene un arreglo aleatorio de fibras
de colageno y contiene una mayor cantidad de osteocitos. Debido a éste arreglo y a su gran

contenido de agua, el hueso inmaduro es mas flexible, débil y maleable que el hueso laminar.
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El arreglo aleatorio de las fibras de coldgeno hace que el hueso inmaduro se comporte
isotropicamente, a diferencia del hueso laminar cuyo comportamiento es anisotropico. en donde

existe ya una formacion estructurada del tejido 6seo.
2.1.4 Tipos de hueso laminar

Existen cuatro tipos de hueso laminar: el hueso trabecular del tejido esponjoso, el hueso
circunferencial que rodea externa e internamente al hueso cortical, el hueso intersticial del tejido

cortical y las ldaminas de las osteonas.

En general, el tejido laminar esta compuesto de fibras de coldgeno empaquetadas y bien orientadas.
Frecuentemente, las fibras de coldgeno ademas de interconectarse entre si, lo hacen entre laminas.

lo que incrementa la resistencia del hueso.

Las osteonas forman el grueso de la corteza diafisiaria del esqueleto maduro. Consisten de un
enramado irregular compuesto por cilindros longitudinales que rodean la diafisis. Las osteonas
estan formadas de laminas concéntricas de hueso rodeando a pequefios canales centrales. Dichos
canales centrales de las osteonas son conocidos como canales Harvesianos y contienen vasos

sanguineos, linfaticos y en ocasiones nervios.

Los canaliculos contienen los procesos celulares de los osteocitos, se extienden en un arreglo radial
desde el canal central. Este canal conecta el canal central y permite la difusion de nutrientes a
través de la matriz mineralizada del hueso. La orientacion longitudinal de las osteonas explica
porqué la diafisis cortical es mas resistente a tension y compresion cuando es sometida a carga

longitudinal que cuando se somete a carga transversal.

Cada osteona se delimita a través de las lineas de cemento, las cuales son capas delgadas de matriz

organica y tienen una composicion similar a las osteonas.
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2.1.5 Periostio

El periostio es una delgada capa que cubre la superficie externa del hueso con excepcion de las

regiones cercanas a las articulaciones sinoviales, como lo es el cuello femoral y los sitios de las

inserciones de los tendones y ligamentos. El periostio contribuye a la alimentacion de sangre al

hueso. Las células del periostio pueden reabsorber y formar hueso en respuesta a estimulos locales

y tiene un importante papel en el metabolismo del hueso.

Basicamente, el periostio consiste de dos capas. Una externa que es mas densa y fibrosa y una

interna que es mas delgada y vascularizada. La capa interna contiene células que son capaces de

convertirse en osteoblastos, comunmente se le conoce como cambium o capa osteogénica.
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Las células de ésta capa también pueden formar cartilago hialino bajo ciertas circunstancias y ellas

ayudan a formar el callo extra 6seo durante el proceso de consolidacion en una fractura.

Durante el crecimiento del hueso, dichas células también secretan componentes importantes de la

matriz organica que incrementan el diametro del hueso.

La capa externa tiene menos células y mayor cantidad de colageno. Contintia hasta la capsula
articular y por lo tanto conecta a un hueso con el proximo. Algunos tendones y ligamentos se

insertan principalmente en esta capa del periostio.

El periostio cambia con la edad. A medida que pasa el tiempo, el periostio se convierte en un tejido
mas denso y su capacidad de formar hueso es menor. En un esqueleto maduro, la capa osteogénica
casi ha desaparecido completamente y las capas de fibras mas superficiales se enrarecen y tienen

una cantidad mucho menor de células.

A pesar de tales cambios, las células del periostio continian formando hueso nuevo a través de la
vida, como lo demuestra el engrosamiento del diametro de la diéfisis de los huesos largos con el

paso del tiempo.
2.1.6 Alimentacion de sangre al hueso

El hueso maduro tiene un complejo sistema vascular que alimentan a las células de la médula dsea.
tejido dseo y al periostio. Incluso en el tejido compacto con mayor densidad, el arreglo de los
canales vasculares asegura que ninguna célula se encuentra a mas de 300 micrometros de un vaso

sanguineo.

En general, podemos decir que todos los huesos largos tienen el mismo arreglo de vasos
sanguineos, el cual consiste de dos sistemas circulatorios: el periostal-diafisial-metafisial y el

epifisial- fisial.
2.1.6.1 Sistema periostal— diafisial - metafisial

La diafisis y la metafisis de los huesos largos tienen tres fuentes de alimentacion sanguinea: la
arteria nutricia, la arteria que penetran la epifisis y la metéfisis, y las arterias del periostio. La
arteria nutricia pasa a través de la diéfisis y se enraman de manera proximal y distal con la cavidad
medular. Las ramas proximal y distal de las arterias nutricias se enlazan en multiples y finas ramas

desde las arterias del periostio y las de la metafisis para formar el sistema medular arterial.
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Bajo circunstancias normales, el sistema vascular medular alimenta a casi todo el hueso cubierto
por el periostio, por lo que la direccion primaria del flujo sanguineo a través de la corteza es
centrifuga. Este arreglo cambia en donde existen estructuras fasciales como tendones, ligamentos o
membranas interoseas insertadas dentro del hueso. En éstas édreas los vasos del periostio

normalmente alimentan al tercio externo de la corteza.

El periostio tiene también un elaborado sistema vascular. Con el incremento de la edad, el niimero
de los vasos del periostio disminuye y su contribucién a la alimentacion del hueso puede decaer.
No obstante, la red vascular del periostio permanece como una importante parte de la circulacion

Osea a través de la vida.

Bajo ciertas circunstancias, los vasos del periostio pueden también ser una importante fuente de
alimentacion sanguinea para el musculo esquelético. Cuando el suplemento de sangre de un
musculo ha sido dafiado o interrumpido, por dafio a su arteria nutricia o por alguna lesion debida a

algiin golpe, la probabilidad de necrosis del musculo se ve incrementada.
2.1.6.2 Sistema Epifisial- fisial

La alimentacion sanguinea de las epifisis es mas precaria que la alimentacion del periostio, la
diafisis o la metafisis. Durante el crecimiento del esqueleto, pocos vasos sanguineos cruzan la
porcion cartilaginosa de la fisis, dejando a la epifisis y al polo epifisiario de la fisis dependiendo de

los vasos sanguineos que penetran la epifisis.

2.1.7 Células del hueso

Las células del hueso asumen formas especializadas que se distinguen por su morfologia, funcion y
localizacion caracteristica, para poder realizar las diversas funciones de formacion, reabsorcion,
homeostasis mineral y reparacion del hueso. Dichas células se originan de dos lineas celulares:

linea celular del mesénquima y linea celular hematopoyética.

La linea celular del mesénquima consiste de células indiferenciadas o preosteoblastos,

osteoblastos, células alineadoras de hueso y osteocitos.

2.1.7.1 Células indiferenciadas del mesénquima

Las células indiferenciadas del mesénquima que tienen el potencial de convertirse en osteoblastos

(también llamados preosteoblastos), se encuentran en los canales del hueso, endostio, periostio y
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médula 6sea. También ingresan al hueso por migracion de los tejidos aledafios o bien, de la sangre.
Las células indiferenciadas tienen una forma irregular, un nicleo, minimo citoplasma y pocos
organelos. Dichas células permanecen en su estado indiferenciado hasta que son estimuladas para
proliferar y diferenciar en osteoblastos. Por ejemplo, después de una fractura, una secuencia de
eventos estimula la migracion, proliferacion y diferenciacion de dichas células indiferenciadas en

osteoblastos, las cuales son las responsables de la curacién de una fractura.
2.1.7.2 Osteoblastos

Los osteoblastos alinean las superficies del hueso y se empaquetan firmemente contra las células
adyacentes. Cuando estdn activas, tienen una forma ovalada formando una costura de osteoide

separandolas de la matriz mineralizada.

Aparentemente, la principal funcion de los osteoblastos es la sintesis y secrecion de la matriz
orgéanica del hueso, sin embargo, dichas células podrian también desempefiar un papel en el control
de los flujos de electrolitos entre el fluido extracelular y el fluido 6seo. Adicionalmente también
influyen en la mineralizacion de la matriz del hueso a través de la sintesis de los componentes de la

matriz organica, y producir las vesiculas de la matriz.

Por ultimo, hormonas sistémicas, incluida la hormona paratiroidea y citocinas locales, pueden

estimular a los osteoblastos para activar los mediadores que regulan a los osteoclastos.
Los osteoblastos activos pueden seguir uno de tres caminos:

Uno, pueden permanecer en la superficie del hueso, disminuyendo su actividad sintética y
adquiriendo una forma mas plana modelando la superficie del hueso. Dos, pueden rodearse con la
matriz y convertirse en osteocitos. O bien, el tercer camino, pueden desaparecer del sitio de la

formacion de hueso.

En adultos, aparecen muchos mas osteoblastos en el sitio de la formacion de hueso, incluyendo el
sitio de la remodelacion 6sea y el de la consolidacion de la fractura, comparado con los osteocitos
o células alineadoras de hueso, que aparecen después de la formacién del hueso. Por lo tanto, un

gran numero de osteoblastos deben ser removidos por algliin mecanismo todavia desconocido.

2.1.7.3 Células alineadoras de hueso

Las células alineadoras de hueso actlian directamente contra la matriz del hueso y tienen una forma

alargada que penetran a la matriz 6sea para hacer contacto con las extensiones citoplasmicas de los
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osteocitos. También se les conoce a éstas células como osteoblastos en reposo u osteocitos de
superficie. Ambas células, las alineadoras de hueso y los osteocitos tienen menor citoplasma y

menores organelos que los osteoblastos.

Cuando son expuestos a la hormona paratiroidea, las células alineadoras se contraen y segregan
enzimas que remueven la delgada capa del osteoide que recubre a la matriz mineralizada. Dichas
acciones parecen ser los primeros pasos que les permiten a los osteoclastos adherirse a la superficie
del hueso y comenzar la absorcion de hueso. Por tanto las células alineadoras de hueso, juegan un
papel importante en atraer a los osteoclastos a sitios especificos y en estimular la absorcion del

tejido dseo.
2.1.7.4 Osteocitos

Mas del 90% de las células 6seas en el hueso maduro son osteocitos. Se rodean con una matriz
organica que puede mineralizar y junto con las células del periostio y del endostio, cubren la matriz
6sea. Los osteocitos tienen un solo nucleo y su citoplasma varia en contenido y volumen de
organelos de acuerdo a su actividad. Los procesos citoplasmicos que son largos y enramados. se
proyectan desde su cuerpo elipsoidal a través del canaliculo que se extiende a través de la matriz

mineralizada para hacer contacto con procesos citoplasmicos de otras células.

La red larga y compleja de células que cubren la superficie externa e interna del hueso es
extremadamente sensible a esfuerzos y deformaciones en el hueso y puede controlar el movimiento
de iones dentro y fuera de la matriz mineralizada. En particular, este arreglo podria ser critico en
permitir el intercambio de minerales que tiene lugar entre el fluido en el hueso y en la sangre. Las
interconexiones entre los osteocitos, osteoblastos y células alineadoras de hueso permiten a esta red
de células, registrar la deformacion del hueso y potenciales de corriente que ocurren, ademas de
coordinar la formacion y reabsorcion de hueso, asi como el flujo de iones minerales entre la matriz

del hueso y el espacio del hueso en fluido extravascular.

2.1.7.5 Osteoclastos

A diferencia de otras células, los osteoclastos parecen compartir una funcion celular precursora
hematopoyética con células de la familia de los monocitos. Hormonas especificas y factores de
crecimiento, influyen en funciones celulares para desarrollar precursores de osteoclastos. Dichos

precursores pueden ser encontrados en la médula dsea o en el flujo sanguineo. Cuando se estimulan
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los precursores de los osteoclastos mononucleares, comienzan a proliferar y se fusionan formando

osteoclastos largos multinucleados.

Cominmente, los osteoclastos tienen de tres a veinte nicleos, asi como un gran numero de
mitocondrias y lisosomas. Raramente son encontrados en_hueso normal, pero ocasionalmente
pueden ser encontrados en la superficie del endostio, hueso harvesiano y periostio. En superficies
de periostio y de hueso esponjoso, se crea una depresion caracteristica conocida como laguna de
Howship. En hueso cortical denso, conducen cortes de conos osteonales que hacen taneles a través
del hueso, creando cavidades de resorcién. Cuando los osteoclastos estan activos, la mitocondria
llena gran parte de su citoplasma para proveer la gran cantidad de energia que se requiere para

reabsorber hueso.

Quizas la caracteristica mas importante sea su complejo plegamiento de la membrana citoplasmica.
lo cual forma un borde rizado en donde se aplica al sitio de resorcion de la matriz del hueso. Este
borde rizado parece jugar un papel critico en la degradacion de la matriz 6sea. Una region de
citoplasma que esté libre de organelos, llamada comunmente como la zona clara, rodea el borde
rizado. La zona clara podria permitir al borde rizado moverse a lo largo de la superficie de la

matriz del hueso o ayudar a la célula para aislar una region de resorcion.

Los osteoclastos tienen un eficiente método para destruir la matriz dsea. Primero se enlazan a la
superficie del hueso, creando un espacio sellado entre la célula y la matriz 6sea. Los endosomas
contienen bombas de protones de enlace de membrana y se mueven a la region mas cercana de la
célula, insertandose en la membrana celular. El borde rizado degrada la matriz y las bombas
transportan protones en el espacio sellado, disminuyendo el pH de 7 a 4. El pH acido. por tanto
disuelve la matriz mineral. Para degradar los restos de la matriz organica, la célula secreta acido
proteasico. Ademas, los osteoclastos actiian como fagocitos ante ciertos fragmentos de matriz y los
degradan con vacuolas citoplasmicas. Por lo menos en areas de hueso trabecular, los osteoclastos
se pueden mover de un sitio de resorcién a otro. Una vez que cierto osteoclasto ha completado su
actividad de resorcion, se puede dividir en células mononucleares que pueden ser reactivadas para

formar nuevos osteoclastos.

La osteopetrosis, por ejemplo, muestra los efectos adversos de una funcién inadecuada e inefectiva
de los osteoclastos. En este desorden, el hueso se vuelve extremadamente denso, duro, blanco y

quebradizo.
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2.1.8 Matriz Osea

La matriz dsea es un material de gran dureza y estabilidad que puede permanecer en esencia sin
cambios y retener gran parte de su dureza durante siglos alin después de la muerte. Estudios del
hueso laminar muestran que la matriz normalmente constituye mas del 90% del volumen del tejido;

el resto lo constituyen células, procesos celulares y vasos sanguineos.

La matriz 6sea es un material compuesto por un elemento organico y un inorganico. El
componente inorganico contribuye aproximadamente con un 65% del peso del hueso. Por su parte,
el componente organico contribuye con un poco mas del 20% del peso, el resto lo ocupa agua.
Mediante ensayos mecanicos se ha visto que el componente organico, principalmente colageno, le
da al hueso la forma y constituye principalmente la resistencia a la tension y torsién, mientras que

el componente inorganico o mineral constituye la resistencia a la compresion.

El tejido desmineralizado como un tendén o ligamento, es flexible, plegable y resistente a la

fractura. En contraste, la remocion de la matriz organica hace al hueso rigido y fragil.
2.1.8.1 Matriz organica

La matriz organica del hueso constituye la matriz del tejido fibroso como tendones, ligamentos y
capsulas articulares. El colageno, predominante de tipo I, junto con pequefias cantidades de tipo V
y XII. constituye el 90% de la matriz organica. El resto lo constituye glicoproteinas y
proteoglicanos especificos de hueso. El colageno de tipo 1 se distingue de otro tipo de colagenos
por su contenido de aminodacidos, su relativo gran didmetro de fibras y su presencia en tejidos

sujetos a cargas de tension incluidos los tendones y ligamentos.

El hueso también contiene una gran variedad de proteinas que pueden influenciar la organizacion
de la matriz, la mineralizacion del hueso y el comportamiento de las células de hueso. Algunas de
esas proteinas son la osteocalcina, osteonectina, sialoproteina, fosfoproteinas y pequefios

proteoglicanos.
2.1.8.2 Matriz inorganica

La matriz inorganica o fase mineral del hueso, desarrolla dos funciones esenciales: le proporciona
al hueso su dureza y resistencia, asi como constituye un reservorio de iones minerales. Esta tltima

funcién le permite a la matriz inorganica a mantener las concentraciones de los fluidos
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extracelulares en los rangos necesarios para las funciones fisiologicas, incluyendo la conduccion

nerviosa, la contraccion muscular, asi como la mayoria de las reacciones quimicas.

Estudios recientes, muestran que los cristales de hueso no son hidroxiapatita pura. Existe una cierta
cantidad de iones de carbonato y grupos de acido fosfatado. Dichos grupos en los cristales de
hueso han mostrado ser tinicos en los cristales bioldgicos y no son los mismos grupos de éacido
fosfatado encontrados en otros cristales de calcio, como la brushita. Ademas, a diferencia de la
hidroxiapatita pura, los cristales de hueso no contienen grupos OH. Por lo tanto los cristales de

mineral de hueso deberian ser clasificados como una apatita, mas que como una hidroxiapatita.
2.1.9 Mineralizacion

La mineralizacion del hueso, es decir, la formacion de fosfato de calcio sélido a partir de un calcio
y fosfato solubles en la matriz del hueso, no ocurre como resultado de una reaccion quimica:
representa una transformacion de fase. El fosfato de calcio solido en el hueso aparece
primeramente como una apatita pobremente cristalina. Con el tiempo la cristalinidad se incrementa
pero nunca llega a ser tan altamente cristalina que como lo es la hidroxiapatita geoldgica o la

sintética hecha por precipitacion del fosfato de calcio in vitro.
2.1.9.1 Formacion del tejido 6seo

Los osteoblastos producen hueso bajo una gran variedad de condiciones. Entre estas encontramos
el desarrollo embrionario, el crecimiento, la remodelacion dsea. la osificacion miositica o
heterotdpica, posterior al traumatismo de tejido blando o bien una fractura, en respuestas a

infecciones y neoplasia. asi como estimulos de tipo mecanico y por campos eléctricos.

A pesar de las aparentes diferencias entre estos tratamientos y condiciones, el proceso de
formacion del hueso es el mismo. Podemos mencionar en primer lugar que las células
indiferenciadas del mesénquima o preosteoblastos asumen la apariencia de osteoblastos vy
comienzan a secretar una matriz extracelular especializada. Dicha matriz se mineraliza y los
osteoblastos rodeados por ella se convierten en osteocitos. La aparicion de los osteoclastos
comienza el proceso de remodelacion que puede convertir tejido 6seo inmaduro en tejido dseo

laminar, asi como reabsorber y reemplazar tejido laminar maduro.

La formacion de tejido 6seo es diferente de la calcificacion del tejido blando o de la médula dsea.

que ocurre como resultado de una lesion o enfermedad. La formacion de hueso que se presenta en
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la recuperacion de una fractura, sigue la misma secuencia del desarrollo, crecimiento y
mantenimiento del esqueleto. Dicha secuencia incluye una gran organizacion de la mineralizacion
de la matriz organica mineralizada del hueso, sintetizada por los osteoblastos y remodelada para
formar hueso maduro. La calcificacion del tejido blando, por su parte, se da por el depdsito

anormal prescindiendo de la matriz orgénica o de las células de hueso.

Aunque existe un solo mecanismo de formacion de tejido 6seo, podemos distinguir que ocurra
junto con cartilago (endocondral), junto con membrana de matriz organica (intramembranoso) o
por sedimentacion de hueso nuevo en hueso ya existente (aposicional). Los tres tipos de formacion
Osea se dan a través de la vida y pueden contribuir a la recuperacion del esqueleto después de una

lesion o enfermedad o bien durante el tratamiento de alguna deformidad 6sea.

2.1.9.1.1 Osificacion endocondral

La osificacion endocondral forma la mayor parte del futuro hueso trabecular. También forma la
mayoria de los huesos de la base del craneo, la columna vertebral, la pelvis y las extremidades.
Dicha osificacion comienza con la aglomeracion de células indiferenciadas que segregan una
matriz cartilaginosa y diferenciada. Las células cartilaginosas o condrocitos, proliferan y depositan
la matriz hasta que se constituye un modelo de cartilago del futuro hueso. Después de la formacion
del cartilago hialino, el periostio comienza a cubrir alrededor de la diafisis y forma una capa dseo
transparente. .Ciertas regiones de matiz cartilaginosa se mineralizan, los condrocitos se alargan.
formando redes vasculares que invaden el cartilago y células invasoras reabsorben la porcion
central del cartilago creando la cavidad medular. Posteriormente, células osteoprogenitoras
acompaiian a las redes vasculares, diferenciandose en osteoblastos y formando una matriz 6sea en
el cartilago mineralizado. Los osteoclastos entonces reabsorben el cartilago calcificado y al hueso
inmaduro, y los osteoblastos reemplazan el cartilago calcificado y al hueso inmaduro con hueso

laminar maduro.

Este proceso continta en la diafisis y en la epifisis hasta que el esqueleto alcanza su madurez.
También se da durante la consolidacion de ciertas fracturas, especialmente en aquellas en donde no

se tiene una fijacion estable, por lo que existe movimiento entre los extremos fracturados del

hueso.
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2.1.9.1.2 Osificacion intramembranosa

La osificacion intramembranosa o también llamada formacion de membrana ésea forma gran parte
del futuro hueso cortical. Forma la mayoria de los huesos de la boveda craneal y faciales, asi como
partes de la clavicula y la mandibula. Los primeros indicios de ésta osificacién ocurren cuando se
dan las condensaciones fibrocelulares durante el periodo embrionario. Posteriormente, el centro
primario de osificacion de cada hueso aparece asi como el incremento de células y fibras. Las
trabéculas son formadas por osteoblastos y se interconectan para formar el hueso trabecular
primario. Las trabéculas continian incrementando en espesor y alargandose. Finalmente, el hueso
compacto se forma cuando los espacios entre el hueso trabecular primario son rellenados por las
osteonas primarias o sistemas Harvesianos. Este hueso es gradualmente reemplazado por sistemas

Harvesianos secundarios u osteonas.
2.1.9.1.3 Osificacion Aposicional

La osificacion aposicional ocurre durante el alargamiento del periostio y durante la remodelacion.
A diferencia de las anteriores osificaciones, la osificacion aposicional comienza con la alineacion
de osteoblastos en una superficie dsea. Dichas células sintetizan osteoides en capas sucesivas

formando hueso laminar.
2.1.9.2 Formacion del hueso

El genoma determina el tamafo y la forma de cada hueso. La secuencia genética dirige la
histogénesis y morfogénesis de la matriz organica del hueso asi como el reemplazo inicial del
hueso inmaduro. Esto ocurre incluso en ausencia de elementos musculo esqueléticos, fuerzas

mecanicas 0 movimiento.

A pesar del rol fundamental del genoma, la secuencia genética por si misma solo produce un
modelo burdo del hueso. Las cargas mecanicas se encargan de refinar la forma del hueso y en

algunos casos pueden causar deformidades.
2.2 La remodelacion é6sea y el estimulo mecanico

2.2.1 Remodelacion Osea

La remodelacién 6sea es un fendmeno fisiolégico que se presenta en el tejido 6seo y que le permite

al hueso adaptarse a las condiciones biologicas y mecanicas de su entorno a través del tiempo.
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El efecto de dicho fendmeno sobre el tejido Oseo constituye uno de los fundamentos en la

prevencion y tratamiento de pacientes con fractura, huesos debilitados o malformados.

Después de la osificacion inicial del esqueleto embrionario, los osteoclastos y osteoblastos
comienzan a modelar y remodelar cada uno de los huesos. En general, modelar se refiere a la
alteracion de la forma del hueso, mientras que remodelacion se refiere al intercambio de células
6seas sin alterar la forma. Sin embargo, los dos procesos ocurren de manera simultinea y la

distincion entre uno y otro no es perceptible.

Ambos procesos no son resultado de la actividad de cierto tipo de célula (osteoclastos u
osteoblastos) o una cierta funcion (resorciéon o formacién de hueso), en lugar de ello, son el
resultado de la resorcion y formacion de hueso coordinada sobre cierta region de hueso en periodos

prolongados. Existen dos tipos de remodelacion dsea, la fisiologica y la adaptativa.

Los estudios histolégicos indican que los osteocitos tienen sistemas mecanosensitivos los cuales
son capaces de ordenar la formacion o absorcion de hueso. Por tanto, la remodelacion dsea es un

fendmeno desarrollado por componentes bioldgicos, gobernados por un estimulo mecanico.

2.2.2 Remodelacion fisiologica

A través de la vida, la remodelacion fisioldgica, remueve y reemplaza hueso sin afectar la forma y
la densidad del hueso. La remodelacion ocurre en la superficie del hueso asi como en el interior, a
través de una secuencia de eventos que incluye la activacion de los osteoclastos, resorcion del

hueso, activacion de los osteoblastos y formacion de nuevos hueso en el sitio de la resorcion.

La remodelacién fisiolégica puede servir para reemplazar matriz 6sea en donde los defectos
microestructurales se han desarrollado debido a las actividades cotidianas. Por tanto, dicha

remodelacion previene la fractura del hueso por la propagacion de las microfracturas.
2.2.3 Remodelacion adaptativa

Los primeros documentos que relacionan el tamafio y forma de los huesos con el peso y la

actividad fue pertenecen a Galileo Galilei, alrededor de 1638.°

En el siglo XIX, Wolff propuso que no solo existe una clara relacion entre la estructura del hueso y
las cargas mecanicas sino que el hueso se adapta a éstas mismas de acuerdo a leyes matematicas.

idea que se conoce como Ley de Wolff.®
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Wilhem Roux, en 1881, observé que la adaptacion del hueso es el resultado de un mecanismo
regulador cuantitativo. Sugirié que la formacion y la adaptacion funcional de la arquitectura

trabecular en el hueso, es regulada localmente por células, gobernadas por estimulos mecanicos.”

Si bien es cierto que la intensidad minima y tipo de carga requerida para mantener la densidad
normal del hueso no han sido determinadas, la experiencia clinica y experimental han mostrado
que un decremento en las condiciones de carga normales afecta considerablemente a la resistencia
y densidad del hueso. La inmovilizaciéon de algin miembro o de algin paciente causa que la
resorcion del hueso exceda la formacion del mismo. Inclusive con ejercicio la recuperacion de la
densidad o6sea, después de un periodo prolongado de un decremento en la actividad de un miembro,
puede tomar varios meses. En algunos individuos, especialmente en personas adultas, la densidad
mineral 6sea es posible que nunca regrese a sus niveles normales. Estudios de medicina de
rehabilitacion muestran que el entrenamiento con peso tiene un mayor efecto sobre la densidad

i 3 e i i % 3 e 4
mineral dsea en sitios especificos que el ejercicio aerobico.

Por lo tratado en este capitulo, la remodelacion dsea es el mecanismo biologico mediante el cual
personas con osteoporosis o baja densidad mineral ¢sea. pueden incrementar la resistencia de sus
huesos a través del ejercicio. Este fendmeno fisioldgico es la clave para la linea de investigacion

que estudia el efecto del estimulo mecénico en la osteoporosis.
2.2.4 Métodos de estudio de los esfuerzos y deformaciones en los huesos

Los esfuerzos y deformaciones en los huesos se han estudiado a través de los siguientes métodos:
(1) haciendo ensayos mecédnicos en secciones de piezas de huesos, (2) estudiando modelos
experimentales de materiales similares al hueso, (3) analizando el fendmeno de esfuerzo-

deformacion en pacientes y (4) por medio de modelos en computadora.

Los dos primeros utilizan técnicas que originalmente fueron utilizadas en la industria para realizar
analisis de esfuerzos a piezas mecanicas. Bien pueden ser ensayos mecanicos en maquinas
experimentales de tensién-compresion o bien por medio de la fotoelasticidad, la cual puede ser de
transmision o reflectiva, ver figura 2.2.4. Asi mismo se utilizan galgas extensométricas que
permiten cuantificar las deformaciones, insertando unos pequefios dispositivos directamente en la

pieza a estudiar.
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Figura 2.2.4. Estudios de fotoelasticidad de transmision en huesos.’

Las técnicas numéricas también han sido aplicadas a la industria durante muchos afios. De ellas
destaca por su capacidad y versatilidad el método de elementos finitos, mismo que se comenzo a
aplicar en la biomecanica a partir de 1972.° Este método consiste en encontrar una solucion
numérica de un problema fisico, para ello se realiza un modelo en una computadora simulando su
configuraciéon mecénica por medio de un software especializado. En el presente trabajo de tesis se
empleard el método de elementos finitos para determinar los esfuerzos en el fémur proximal bajo

distintas cargas fisioldgicas.

2.2.5 El papel de los esfuerzos y las deformaciones en la arquitectura del hueso.
Revision Historica.

Una de las aportaciones de Galileo a la biomecanica fue el postular que los huesos pequefios eran
proporcionalmente mas resistentes que los largos. Mas adelante, durante los siguientes doscientos
anos, se hicieron vagas observaciones respecto a la orientacion de las trabéculas en algunos huesos
largos. sin embargo, el primer paso por obtener una interpretacion mecanica del arreglo de las
trabéculas fue hecho por Ward en 1838.° El estudio la seccién frontal del cuarto proximal del
fémur, comparando el arreglo de las trabéculas con el soporte triangular que fija a un farol con un

poste vertical que se observa en cualquier calle. La barra oblicua (compresion) del soporte fue

comparada con las trabéculas que se extienden desde la cabeza del fémur hasta la pared inferior del

Aplicacion del método del elemento finito para la prevencion de las fracturas de cadera producto de la osteoporosis.

25



Capitulo I1. Facultad de Ingenieria, UNAM. " Marco tedrico

cuello femoral, mientras que la barra horizontal (tension) del soporte se consider6 analoga a las
trabéculas mas horizontalmente orientadas en la parte superior del cuello. Ward concluyé que la
geometria del fémur y el arreglo de las trabéculas, obedecian a la necesidad de soportar el peso del

cuerpo, similarmente al soporte triangular del farol tiene que soportar su peso.’

Durante el siglo XIX, varios cientificos intentaron describir la morfologia del hueso trabecular y su
funcion mecanica. Julius Wolf, anatomista y cirujano ortopédico, en 1870 reprodujo un diagrama
de la trayectoria propuesta de esfuerzos en un fémur hecha por Culmann. En el mismo afio publicé
un articulo analizando el cuello femoral en donde present6 la idea de que los esfuerzos de tension
son principalmente responsables del crecimiento del hueso y de la orientacion de las trabéculas.
Por otro lado Wagstaffe, en 18?‘4,3 estudio el hueso trabecular en secciones tomando cortes a
diferentes alturas de la columna vertebral, el omoplato, la pelvis y huesos de los miembros superior
e inferior; y postulé que las ventajas mecanicas del hueso dependen de su geometria y relieves
superficiales, caracteristicas que incrementaban la elasticidad y su resistencia. De igual manera,

dijo que el hueso trabecular tiene un arreglo mecanico definitivo de lineas de muy alta resistencia.

La Teoria de las Trayectorias fue la base para que Wilhelm Roux, en 1885, interpretara el
significativo arreglo funcional de las trabéculas en la articulacion de la rodilla. Roux asumio que el
aspecto concavo de la superficie articular en la tibia se debia a que dicha zona era sujeta a un
incremento de presion durante la marcha. Sin embargo la mayor aportacion de Roux fue el
concepto de la adaptacion funcional.® En 1892, Wolf publicé su famoso resumen La ley de la
Remodelacion Osea (“The Law of Bone Transformation™). De acuerdo a dicha ley cada cambio
en la forma y funcion del hueso produce variaciones en la arquitectura trabecular siguiendo leyes
matematicas. A partir de ese momento historico, el fendmeno fisiologico de la remodelacion dsea y

la alineacion de las trabéculas, estuvieron respaldadas por las palabras “Ley de Wolff™.

A pesar de ello, un gran nimero de cientificos han criticado dicha ley. En parte porque Wolff no
propuso un enunciado predictivo, caracteristica de cualquier ley en la fisica. Wolff postulé que la
orientacion de las trabéculas obedecia a leyes matematicas, no dejé en claro qué leyes, ni qué
variables mecénicas ni bioldgicas estaban en juego. La Ley de Wolf actualmente es una pregunta
mas que una ley,” dado que las técnicas de analisis de esfuerzos asi como los estudios en la
biologia del hueso han avanzado de una manera muy importante. La idea de tener una Ley de

Remodelacion Osea en el siglo XIX tuvo una gran acogida por parte de la comunidad médica dado
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que desde el punto de vista de la filosofia de la ciencia, el tener una ley que explicara un fenémeno
tan complejo como la remodelacion dsea asi como la alineacidn de las trabéculas, significaba tener
un primer pilar para cuestiones relativas al hueso. Maxime si dicho pilar estaba fortalecido por las
palabras “leyes matematicas™ que para la comunidad médica de ese entonces pudieron haber
significado un dogma de fe cientifico, dado el existente respeto hacia las cuestiones analiticas y

matemadticas por parte del mundo médico y bioldgico.

Actualmente los campos bioldgicos y analiticos, especificamente en el analisis de esfuerzos en
tejido dseo ya no estan separados. La interaccion entre la biologia y la ingenieria constituyen un
fuerte campo de investigacion en el mundo. Con ayuda de avanzadas técnicas de investigacion y
mayores recursos computacionales se podra en algunos afos, verificar y en su caso cuantificar, si
efectivamente la teoria de las trayectorias sigue leyes matematicas. Sin embargo, en el largo
camino que parece existir, sin duda lo mas apropiado sera sustituir la frase “La Ley de Wolf™, por

“adaptacion funcional del tejido 6seo™.
2.2.6 El efecto de los esfuerzos en el crecimiento y restauracion del hueso.

Los estudios indican que existe una respuesta por parte del tejido dseo ante el estimulo mecanico.
Evidencias experimentales y clinicas indican que el esfuerzo de tensién o compresién puede
estimular la formacion de nuevo hueso, como un factor importante en la restauracion de una

4
fractura.

Resultados experimentales muestran que al parecer el esfuerzo de compresion es quizas un factor
mas importante en la estimulacion del crecimiento del hueso, mas que el esfuerzo de tension. Sin
embargo, los efectos de la compresion varian segin el experimento y seglin la especie animal. La
cantidad optima de fuerza para la restauracion de una fractura no se ha establecido para el ser

humano.

La evidencia tedrica y experimental del estado del arte actual, sugiere que los osteocitos son
activados por esfuerzos cortantes producidos por el flujo del fluido intersticial de los canaliculos de

[T 8
la matriz Osea.
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2.3 El fémur

2.3.1 Anatomia del fémur

El fémur es un hueso largo y como todos los de éste tipo, consiste de las siguientes partes diafisis,

epifisis, cartilago articular, periostio, cavidad medular y endostio.” Ver figura 2.3.1.

a) Diafisis

La diafisis es la porcion cilindrica principal de los huesos largos. Estda adaptada mecanicamente
para brindar apoyo por medio de dos caracteristicas principales; una es a través del hueso

compacto y grueso utilizado en la periferia, y la otra es una zona hueca que brinda la ventaja de

mayor resistencia a la torsion con menor peso, ademas de servir de almacén para la médula 6sea.

Epifisis
proximal

I
i I
[{3]
21 I‘ Disfisis
|

Figura 2.3.1. Anatomia de un fémur. °
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b) La epifisis

La epifisis son los extremos de los huesos largos; su forma abultada brinda espacio para las
inserciones musculares cerca de las articulaciones y les da mayor estabilidad. Esta zona a pesar de
ser mas voluminosa que la diafisis es de menor peso debido a que esta constituida en su mayoria
por hueso esponjoso, cubierto por una delgada capa de hueso compacto. Las laminillas de hueso
esponjoso estan dispuestas de forma tal que distribuyen los esfuerzos producidos por las cargas
mecanicas, a lo largo del eje diafisiario, constituyendo un elemento mecéanico de gran resistencia.

Los espacios esponjosos estan ocupados por médula dsea, roja en las epifisis del fémur.

c) Cartilago articular

El cartilago articular es una delgada capa de tejido hialino que reviste la superficie articular de cada
epifisis; la elasticidad del cartilago amortigua los golpes y las cargas producidas por el movimiento
habitual. Alrededor del 40% de sus constituyentes es colageno, un polimero elastico. Mas del 60%
de su peso es agua. La gran hidratacion y la posibilidad de transporte de agua son los dos factores
que le permiten soportar la compresion, asi como recuperar su forma ante la aplicacion de cargas

variables.
d) El periostio

Las principales caracteristicas del periostio ya fueron comentadas anteriormente. A grandes rasgos
se reitera que es una delgada capa que contiene osteoblastos. Dicha caracteristica lo hace
indispensable para el crecimiento, reparacion y la nutricion del hueso. Brinda ademas el medio

para que se inserten tendones musculares y ligamentos al hueso.
e) Cavidad medular

La cavidad medular esta situada a todo lo largo de la diéfisis, posee médula 6sea amarilla o adiposa

en el adulto.
f) El endostio

Es una membrana que reviste la cavidad medular y los conductos de Harvers. Consiste en células

que se convierten en osteoblastos activos, seglin se necesite.
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2.3.2 Orientacion de la cabeza femoral

La cabeza femoral esta constituida por los 2/3 de una esfera de 40 a 50 mm de diametro. Figura
2.3.2. Por su centro geométrico O pasan los tres ejes de la articulacion: eje horizontal (1). eje
vertical (2), eje anteroposterior (3). El cuello femoral sirve de soporte a la cabeza femoral al mismo
tiempo que la une con la diéfisis. El eje del cuello femoral (flecha Cf) es oblicuo hacia arriba, hacia
dentro y hacia delante, formando asi al eje diafisiario(D), 4ngulo denominado “de inclinacion™, de

10 a 30°, abierto hacia dentro y hacia delante, denominado también angulo de anteversion.

Figura 2.3.2 Orientacion de la cabeza femoral y eje mecanico. o

De esta forma, el plano frontal tiene orientacion vertical y pasa por la cabeza femoral y el eje de los
condilos (plano P). Deja tras de si, casi en su totalidad, la diafisis femoral y su extremo superior;

dicho plano P contiene el eje mecanico MM del miembro inferior, que junto con el eje diafisiario

(D) forma un angulo de 5° a 7°.
2.3.3 Sistema de trabéculas del fémur

El hueso esponjoso se encuentra dispuesto en la cabeza femoral en principalmente dos sistemas de

trabéculas que corresponden a lineas de accion de fuerzas mecanicas.

El sistema principal se forma por dos haces de trabéculas que se expanden sobre el cuello y la
cabeza.'’ El primero (1) se origina en la cortical externa de la difisis y termina en la parte inferior

de la cortical cefalica. Es el haz arciforme de Gallois y Bosquette. El segundo (2) se expande desde
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parte superior de la cortical cefélica; es el haz cefilico o abanico de sustentacion. El sistema
accesorio se forma por dos haces que se expanden hacia el trocanter mayor. El primero (3). a partir
de la cortical interna de la diéfisis: es el haz trocantéreo. El segundo (4), de menor importancia,

formado por fibras verticales paralelas a la cortical externa del trocanter mayor. (Ver figura 2.3.3.)

Figura 2.3.3. Sistema de trabéculas de la cabeza femoral. 1) Haz arciforme de Gallois y Bosquette, 2)Abanico de
sustentacion, 3) Haz trocantéreo 4) Haz de trocanter mayor. '°

2.3.4 Zonas criticas

En la meseta trocantérea se constituye un sistema compuesto de trabéculas mediante la
convergencia de los haces arciforme (1) y trocantéreo (3). Figura 2.3.3. EI cruce de estos dos
pilares forma una estructura mas densa que desciende de la cortical superior del cuello. EI pilar

interno es menos solido y se debilita con la edad, debido a la osteoporosis.

En el cuello y la cabeza femoral se constituye otro sistema ojival formado esta vez por la
convergencia del haz arciforme (1) y del abanico de sustentacion (2). En la interseccion de estos
dos haces, una zona mas densa forma el niicleo de la cabeza. Este sistema cervicocefalico se apoya
en una zona extremadamente sélida, la cortical inferior del cuello que forma el espolén cervical

inferior de Merkel, también llamado de Adams o “Célcar”.
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Entre el sistema compuesto de la meseta trocantérea y el sistema de sustentacion cervicocefalico
existe una zona menos resistente (+) que la osteoporosis torna todavia mas vulnerable. Es en ese
lugar, en donde se localizan la mayoria de las fracturas Cérvico — trocantéreas, por lo tanto en
dicha zona se haré énfasis en analizar el estado de esfuerzos de acuerdo a las configuraciones de
carga presentadas, asi como en los sistemas de trabéculas haz arciforme de Gallois y Bosquette,

por el haz ceféalico o abanico de sustentacion y el haz trocantéreo. Figura 2.3.3
2.4 Fisiologia de la articulacion de la cadera”

2.4.1 Ejes de movimientos del miembro inferior

La cadera es la articulacion proximal del miembro inferior, su funcién es orientarlo en todas las

direcciones del espacio, para lo cual posee, tres ejes y tres grados de libertad. Ver figura 2.4.1.

1) Un eje transversal XOX', situado en el plano frontal, alrededor del cual se ejecutan los

movimientos de flexion y extension.

2)  Un eje anteroposterior YOY', en el plano sagital, que pasa por el centro de la articulacion.

alrededor del cual se efectian los movimientos de abduccion y aduccion.

3)  Un eje vertical OZ, que se confunde con el eje longitudinal OR del miembro inferior cuando
la cadera esta en una posicion de alineamiento. Este eje permite los movimientos de rotacion

externa y rotacion interna.

Figura. 2.4.1. Ejes de movimiento de la cadera. '’
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Los movimientos de la cadera los realiza una sola articulacion, la coxofemoral en forma de
. 10 . v . v —
enartrosis. ~ Es una articulaciéon sumamente estable, siendo la mas dificil de luxar del cuerpo

humano.

La cadera tiene alrededor de 16 movimientos diferentes. Los cuales son derivados de los seis
principales: flexion, extension, aduccion, abduccion, rotacion y circunduccion. Dichos
movimientos son gobernados por 24 musculos, los cuales actian en “grupos musculares™ seglin el
movimiento a realizar. Para el presente trabajo se analizaran: flexion, extension, aduccion y
aduccion, dado que son los principales. La rotacién y la circunducciéon son movimientos

compuestos de los primeros.
2.4.2 Movimientos basicos de la cadera

2.4.2.1 Movimientos de Flexion

La flexion de la cadera es el movimiento que produce el contacto de la cara anterior del muslo con
el tronco. La amplitud de la flexion varia segun distintos factores:

De forma general, la flexion activa de la cadera no es tan amplia como la pasiva. La posicion de la
rodilla interviene en la amplitud de la flexién: cuando la rodilla esta extendida , la flexion no
supera los 90°, mientras que cuando la rodilla esta flexionada puede sobrepasar los 120°. Ello se
debe a la accion de diferentes grupos musculares. La flexiéon de la rodilla. siempre que los

musculos isquiotibiales estén relajados, permite una mayor flexion de la cadera.
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Figura 2.4.2.1. Movimientos de flexién de la cadera.'’
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2.4.2.2 Movimientos de Extension

La extension dirige el miembro inferior por detras del plano frontal. La amplitud de la extension de
la cadera es mucho menor que la de la flexion, estando limitada por la tension del ligamento
iliofemoral.

La extension activa es de menor amplitud que la pasiva. Cuando la rodilla estd extendida la
extension es mayor (20°) que cuando estd flexionada, esto se debe a que los musculos
isquiotibiales pierden totalmente su eficacia como extensores de la cadera, puesto que han utilizado

gran parte de su fuerza de contraccion en la flexion de la rodilla.
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Figura 2.4.2.2. Movimientos de extension de la cadera. '

2.4.2.3 Movimientos de abduccion

La abduccion dirige el miembro inferior hacia fuera y lo aleja del plano de simetria del cuerpo. En
la practica, la abduccién de una cadera se acompaiia de una abduccién idéntica de la otra. Esto
ocurre a partir de los 30°, amplitud en la que se inicia una basculacion de la pelvis mediante la
inclinacion de la linea que une las dos fosas laterales e inferiores. Prolongando el eje de ambos
miembros inferiores, se constara que se cortan en el eje simétrico de la pelvis; por tanto, se puede
deducir ﬁme en esta posicion ambas caderas estan en abduccion de 15°. Ver figura 2.4.2.3. En la

abduccion completa, la simetria de ambas caderas sugiere que la maxima amplitud de abduccion de
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una cadera es de 45°. En ese instante la pelvis tiene una inclinacion de 45° con respecto a la

horizontal.
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Figura 2.4.2.3. Movimientos de abduccién de la cadera,'

2.4.2.4 Movimientos de aduccion

La aduccion lleva el miembro inferior hacia adentro y lo aproxima al plano de simetria del cuerpo.
Dado que en la posicién de referencia ambos miembros inferiores estan en contacto, no existe un
movimiento de aduccion pura. Existen movimientos de aduccion relativa si a partir de una posicion
de abduccion, el miembro inferior se dirige hacia adentro. También existen movimientos de
aduccion combinados con extension de cadera (figura 2.4.2.4.b) y movimientos de aduccion
combinados con flexion de cadera (figura 2.4.2.4.c). Es posible también la aduccién de una cadera
combinado con la abduccién de la otra cadera (figuras 2.4.2.4.d y 2.4.2.4.¢), acompanado de una
inclinacién de la pelvis y de una incurvacion del raquis. En todos estos movimientos de aduccion
combinada, la amplitud méaxima de aduccidn es de 30°. Por Gltimo, la sedestacién con las piernas
cruzadas (figura 2.4.2.4.f) es una aduccion asociada con una flexion y una rotacion externa de la
cadera. Es la posicion mas inestable para la cadera debido a que se da la maxima relajacion de los
ligamentos; basta con un golpe ligero en la direccion del eje del fémur para provocar una luxacion

posterior de la cadera con o sin fractura.
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Figura 2.4.2.4. Movimientos de aduccion de la cadera. '’

2.4.3 Misculos actores en los movimientos posibles del miembro inferior

En la tabla anexa se muestra la relacion de los musculos actores con los movimientos comunes de

e o .y o . 9. I
la cadera, para los casos de flexién, extension, aduccién y abduccion que fueron analizados. ” '’ i

Musculo Funcion
Psoas-iliaco Flexion
Recto femoral Flexion
Sartorio Flexion
Abductor Extension
Biceps femoral Extension
Semitendinoso Extension
Semimembranoso Extension
Abductor Abduccion
Tensor fascia lata Abduccion
Aductor Aduccion
Gracilis Aduccion

Tabla 2.4.3.1 Musculos actores y movimientos producidos.” ' "'
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2.5 La osteoporosis

La osteoporosis es el adelgazamiento y debilitamiento de los huesos que se presenta como un
proceso natural al envejecer. Si este deterioro no se trata, el esqueleto termina por ser sumamente
fragil y algunos huesos tienden a fracturarse con traumatismos muy pequefos.

Aunque el proceso de pérdida dsea se produce poco a poco desde la mitad de los treinta o cuarenta
afios, es tan lento que puede pasar mucho tiempo antes de que se perciba un debilitamiento 6seo.
En general, las mujeres corren mayor riesgo de osteoporosis que los hombres. Ello se debe a que
después de la menopausia las mujeres sufren una rapida pérdida de hueso, como consecuencia del
descenso de la produccion de estrégenos, mismos que ayudan a fijar calcio al hueso.

La pérdida de hueso suele ser un proceso indoloro hasta que se produce una fractura. Por ello, es
frecuente que muchas mujeres ignoren que padecen osteoporosis hasta que se sufre una fractura
inesperada y dolorosa a la edad de 50, 60 6 70 afios. El modo més comun en que una mujer
descubre que tiene osteoporosis es cuando sufre una fractura de mufieca o de cadera tras una caida
aparentemente menor. Otras mujeres pierden talla, desarrollan una joroba dorsal u observan que la
ropa ya no les queda bien a medida que envejecen. Ello sucede cuando las vértebras son tan
fragiles que un movimiento diario normal, como toser o levantar un peso, hace que se colapsen.
Este colapso también puede ser muy doloroso. Las fracturas por osteoporosis, especialmente las de
la cadera y la columna vertebral, producen muchas veces dolor e invalidez. Mientras que la
fractura de mufieca suele curar sin apenas deformidad residual, muchas pacientes no se recuperan
por completo de una fractura de cadera o vertebral. La discapacidad resultante puede influir en la
capacidad de la persona para trabajar o cuidar de su familia, y puede ser tan grave que la obligue a
depender de otras personas. Después de la menopausia, casi todas las mujeres corren un riesgo
mayor de osteoporosis, aunque ciertos factores relacionados con la forma de vida, la herencia o la
enfermedad pueden aumentar ese riesgo.

La salud del hueso se ve afectada por cuatro factores importantes, que son: hormonales, genéticos,
dietéticos y mecanicos. La medicina actual se ha enfocado por detener la pérdida de masa Osea a
través de medicamentos como lo son suplementos con Vitamina D, Calcitonina, Bifosfonatos,
programas de reemplazo hormonal, entre otros. Hasta el momento no existe alguno que fomente la
formacion de hueso. De igual manera el efecto del estimulo mecanico sobre la actividad celular

osea, no ha sido estudiado ampliamente a pesar de las multiples evidencias entre la salud del hueso

y la actividad fisica.
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2.6 Fundamentos de la mecanica de materiales

2.6.1 Introduccion

Conceptos basicos

La mecanica es una disciplina parte de la fisica que estudia el movimiento de los cuerpos, es decir
estudia los efectos de las fuerzas sobre una porcion limitada de materia o cuerpo.

La biomecanica, por su parte, es una ciencia relativamente nueva que trata el estudio de la
estructura y funcion de los sistemas bioldgicos, aplicando los principios de la mecanica. A pesar de
que la mecénica como ciencia tiene mas de 300 afios, la aplicacion a los sistemas bioldgicos, en
particular a la medicina, como ciencia formal no tiene mas de 50 afios.

2.6.2 Conceptos y Leyes fundamentales

2.6.2.1 Ecuaciones de equilibrio

Las ecuaciones mas importantes en el andlisis del equilibrio de un cuerpo son el principio de la
cantidad de movimiento y el momento de la cantidad de movimiento.

El principio de la cantidad de movimiento expresa, que la rapidez de variacion con respecto al

tiempo de la cantidad de movimiento de un sistema mecanico es igual a la resultante de fuerzas

actuantes.
dL
Ll = ’
> wsl2:1)

Donde F representa a las fuerzas externas. L, es la cantidad de movimiento (mv: masa por
velocidad). y t es el tiempo.

Dicho principio se aplica tanto a los sistemas rigidos como a los deformables, siempre que los
sistemas deformables estén en condicion de equilibrio dindmico. Para los medios deformables. la
determinacion de las fuerzas actuantes debe realizarse teniendo en cuenta tanto a las fuerzas de
cuerpo como a las de superficie. De la segunda ecuacion se obtendran, como resultado particular,
las relaciones de simetria para los esfuerzos cortantes (seccion 2.6.3.1.). La primera ecuacion
establece las relaciones fundamentales de la mecanica de los medios elasticos y de los medios
viscosos. Para el caso de estudio, el lado derecho de la ecuacion es igual a cero, dado que se esta
modelando el caso estatico pues se supone el instante inicial de movimiento.

El principio de la cantidad de movimiento expresado tensorialmente:

pa=pf +divT e (22)
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Donde p: densidad, a: aceleracidn, f: fuerzas de cuerpo, y T:

en coordenadas cartesianas:

_ or@@) L 01(j) , 0T (k)
PR e T e |

0 or,, . Oo, or,. or.,
pa=pf + ao-’i-f- T”'—‘-’j+ar"’k+ o i cT’j+ T-"k+ar“i+ i j+aa:k
Ox Ox Ox oy oy oy Oz 0z Oz

wi(2.3)

Si escribimos la aceleracion y la fuerza de cuerpo como sigue:
a=ai+a,j+ a.k .. 4
Donde a,i, es la componente de la aceleracion en el eje X y asi sucesivamente.

f=ri+ i+ .k @3

Donde f.i es la compontente de las fuerzas de cuerpo en el eje x, y asi sucesivamente.

se tiene:
0o. Or. or.
e _}_ X + ,= X2
pa, = pof, x 'ty e
or, 0o, Ot
= + =1 -
pa, = A, N B ..(2.6)
ot
m: = g\: + 2 + z') + ao-:

se tiene expresado el principio de la cantidad de movimiento en coordenadas cartesianas.

2.6.3 Concepto de esfuerzo y deformacion '

2.6.3.1 Esfuerzo

De manera general el concepto de esfuerzo es una construccion mental utilizada para representar
las interacciones internas o las fuerzas internas de un cuerpo. Representa la fuerza por unidad de
area. La unidad de esfuerzo en el sistema internacional es el Pascal (Pa), el cual es un newton por
metro cuadrado. El pascal es una unidad muy pequefia e impréctica en muchas ocasiones. por ello
es necesario utilizar multiplos de unidades en la practica. Los esfuerzos que se producen en los
huesos fisiologicamente estan por debajo del rango de los MPa, debido a que el hueso se fractura

en dicho rango.
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Para representar a los esfuerzos se requiere algo mas que un vector, ya que través de un punto hay
infinitos esfuerzos, uno para cada elemento de superficie trazado idealmente por el punto mismo.
Por tanto conociendo solamente tres de los supuestos infinitos esfuerzos, correspondientes a tres
elementos de superficie mutuamente ortogonales, se puede establecer el tensor de esfuerzos.

El concepto de esfuerzo requiere que la orientacion del area involucrada sea descrita por un vector
unitario perpendicular al area. Dado que la fuerza es también descrita por un vector, la definicion
de esfuerzo es dependiente de dos vectores, uno que describe la orientacion del area sobre la cual
esfuerzo actiia y uno caracterizando la direccion de la fuerza. Cuando los dos vectores estan en la
misma direccion, la fuerza aplicada actiia perpendicularmente al area, por lo tanto se tiene un
esfuerzo normal(c). Ver figura 2.6.3.1.a Cuando los dos vectores son perpendiculares, la fuerza

aplicada actia en el plano del area, por lo tanto se tiene un esfuerzo cortante (7). Ver figura

2.6.3.1.b.
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Figura 2.6.3.1.a Concepto de esfuerzo normal. Figura 2.6.3.1.b. Concepto de esfuerzo cortante.
Considerando que sobre un objeto actia un sistema de fuerzas como se muestra en la figura
2.6.3.1.c, se tiene un plano imaginario caracterizado por su normal n que pasa a través de un punto
P en el objeto, dividiéndolo en dos partes. La accion de la porcion derecha del objeto, la cual ha
sido removida, es representada por la fuerza f como se muestra en la figura b. Se tiene una
diferencial de drea AA,), conteniendo al punto P.

Para desarrollar el concepto de esfuerzo en un sistema cartesiano, se introduce una base cartesiana
X, ¥, z, de tal forma que x sea coincidente con el plano normal. Esto se ilustra en la figura c. La
fuerza f es por tanto descompuesta en forma cartesiana. El diferencial de area se denota por AA,
dado que la normal al plano esté en la direccion x. El esfuerzo normal oy y el esfuerzo de corte 1y,

Yy Ty, son definidos de la siguiente forma:
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T
0= 11] N ;  Donde oy es el esfuerzo normal en el plano normal a x, f; es la fuerza paralela
A4, =0 A" 11

al vector normal del area A,.

w . I
Ty = ]]m _A;I ; Donde 1,y es el esfuerzo cortante en el plano xy, f es la fuerza perpendicular
Ad, =0 1

al vector normal del area A .

e = llm A:i : Donde 14, es el esfuerzo cortante en el plano xz, f; es la fuerza perpendicular
A4, =0 1

al vector normal del area A,.

Si se hace pasar dos o mas planos a través del punto P, uno cuya normal sea en la direccion de “y”

y otro con la direccion de z. entonces se obtienen las componentes cartesianas del esfuerzo 1,.. o,.

Tyz ¥ TzxsTzys O, F€SpECtivamente.

(b)

()

Figura 2.6.3.1.c. Concepcion de esfuerzos de un sistema de fuerzas actuando sobre un cuerpo.
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La notacion T es por tanto establecida para la matriz formada por las nueve componentes de

O-X r,l"l' TX.'
esfuerzo: T'=|7, 0, 7,.[; ..(3.1)
T, T, O.

De manera mas precisa, T es la matriz de los componentes cartesianos del tensor de esfuerzos, pero
practicamente se le conoce como tensor de esfuerzos. Un tensor es una cantidad abstracta
matematica de gran importancia en la fisica, debido a que representa cantidades fisicas de forma tal
que la base cartesiana del observador es independiente. Un tensor también puede ser visto como una
cantidad fisica que tiene una representacion en forma de matriz).

La condicion de equilibrio de momentos, se cumple si la matriz es simétrica. Esto es:

T=T".@G11

La transpuesta de una matriz es la matriz obtenida al intercambiar el primer, segundo y tercer
renglon, con la primera, segunda y tercer columna respectivaménte. En términos de los componentes
de T, la condicion de simetria requiere que:

Ty = Tyxs Tz = Taox » T ...(3.1.2)

Con lo que podemos ver que el orden en los subindices de los componentes del tensor de esfuerzos
no es importante. El tensor de esfuerzos T, representa el estado de esfuerzos en un punto P del
cuerpo. Es necesario también considerar el vector de esfuerzos t que actiia en u plano con la normal
n pasando a través del punto P. Por ejemplo, si el vector de esfuerzo t actua en el plano cuya normal

es x, la situacion ilustrada en la figura ¢, dada por:
(x)=ox+7, y+7,.2 ..(3.13)

En general, el vector de esfuerzo t en el punto P actuando en el plano cuya normal es n esta dado

por: t=1In ...(3.1.4) o en notacion explicita,
I, o8 L

= !_r =T= T.‘w O-.l' Z‘y__ H}_ o (3 1 5)
L T 1y O .

0 en notacioén escalar,
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Lh=on+e N0 +T,.n,

L =tph ton, +7.n, : 3l 3:1:6)

tz =T, N+ ’[:_‘,n}, +o.n,

2.6.3.2 Deformacion

El concepto de deformacion tiene muchas similitudes en notacion con el concepto de esfuerzo. su
diferencia fundamental radica en el concepto. La deformacion es una medida dimensional de un
cambio geométrico, mientras que el esfuerzo es una medida de la fuerza por unidad de area.

La deformacion normal y la deformacion de corte son conceptos paralelos al esfuerzo normal y de
corte. La deformacion también se expresa por medio de una matriz simétrica de componentes

tensoriales, la cual es denotada por &:

[ " 1
] x 2 ¥a %7 xz
= . 5 s (3.2
& 2}/_\.r gl 2}/_1‘_ ( )
17 1'7 £
_2 X 2 oy £ |

; 1 1 I
Donde, los elementos g, €y, €, son deformaciones normales y el resto ) Vo ’ Yiss 5 ¥,. representan

deformaciones cortantes.

Las deformaciones normales son medidas del cambio en longitud por unidad de longitud y las
deformaciones de corte son la mitad del cambio en radianes del angulo que era originalmente un
angulo recto. Especificamente, la deformacién normal g, es el cambio en longitud por unidad de
longitud en la direccion de x debido a la deformacion. Considerando la situacidn ilustrada en la
figura 2.6.3.2, una barra sin carga de longitud L;. Cuando una fuerza f es aplicada en la direccion e

como se indica, la longitud de la barra cambia a L,+§;, siendo &; el cambio en la longitud. La
deformacion por tanto esta dada:

£, =06,/L .. (33)

La deformacion normal €, y €, son definidas de manera similar. La deformacién de corte se define
como la mitad del cambio de angulo recto en el plano de x y y debido a la deformacion. Si

consideramos la situacion ilustrada en la figura 2.6.3.2 y el dngulo recto definido inicialmente por x y

y, una porcion de un solido es alineada de tal forma que sus caras sean perpendiculares a los vectores
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x,yy z El sistema de fuerzas mostrado distorsiona el cubo de forma tal que dos de sus caras
convierten al sélido en un paralelogramo. El angulo y es el cambio en la alineacion de las caras del
cuadrado del paralelepipedo en su forma original. La deformacién de corte €, se define como:

Exy =Y/2 ..(3.4)

Las deformaciones de corte €, y €, son deﬁnidas similarmente. De lo expuesto anteriormente se
puede concluir que es posible medir experimentalmente deformaciones directamente debido a que
son determinadas en términos de longitudes y dngulos, sin embargo no hay forma de medir esfuerzos

directamente.

Figura.2.6.3.2. Concepto de deformacion lineal y angular.

2.6.4 Propiedades mecanicas

2.6.4.1 Deformacion Axial

Una de las pruebas experimentales mas utilizadas para medir las propiedades mecanicas de un
material es la prueba de tension. En dicha prueba u espécimen del material se somete a
deformacion axial a lo largo de un eje determinado. El eje largo del espécimen se considera que
tiene la direccion de x. La longitud inicial del espécimen es Ly y su drea transversal es A..
Sometido a la fuerza de tension axial fj, la longitud del espécimen cambia una cantidad 8. Si se

grafica la fuerza aplicada f; contra la deflexion 8; para una prueba de tension se obtiene una curva
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denominada esfuerzo-deformacion, ver figura 2.6.4.1. La pendiente de la recta principal de dicha
curva se denomina E,, llamado médulo de Young en la direccion x. El médulo de Young es
inversamente proporcional a la deformacién de un cuerpo y sus unidades son Pascales. Por tanto:
E . =fL /A6, ydadoque

ox=fi/Ax y &= &:/Lx;

portantoe, =0,/ E_ ...(2.6.4.1)

o S e e e
-

ﬂ—k74_” Def. plastica —

Fractura
»
° !
g \ Carga maxima
@
=
o Limite elastico
Deformacidn. € >
Figura 2.6.4.1. Curva tipica de esfuerzo-deformacion para un sélido elastico.

2.6.4.2 Modulo de Poisson

Existe una tendencia de los materiales s6lidos a mantener su volumen total mientras son
deformados. En el caso de la prueba de tension, los lados del espécimen tienden a juntarse mientras
los extremos estan siendo alejados. En otras palabras la elongacion producida por la fuerza axial
fl, estara acompafiada por una contraccion en cada una de las direcciones transversales. Existe
también una deformacion lateral en la direccion de y y otra en la direccion de z. El valor absoluto
de la razon entre la deformacion lateral sobre la deformacion axial es Ilamada relacion de Poisson,
por lo tanto se tiene dos relaciones de Poisson para los dos contracciones laterales

v, =-€.1l¢&

" YT (264.2)
v, =-€./¢

X

Donde v,y es el médulo de Poisson en el plano xy, v, el médulo de Poisson en el plano zx.
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De (2.6.3.1) y (2.6.3.3) las deformaciones laterales €, y €, son referidas al esfuerzo aplicado o, por

£y = —U,,0, /€,

medio de: (2.6.4.3)

e =—0,0,/8,
Por lo tanto se observa que en la extension uniaxial del espécimen mostrado en la figura 2.6.4.2,
solo hay una fuerza aplicada. La tnica fuerza f; solo produce un esfuerzo oy, sin embargo existen
tres deformaciones debido a dicho esfuerzo que son: gy, €, y €.
El médulo de corte se obtiene al dividir el esfuerzo de corte aplicado 1y, por el angulo .

Ver figura 2.6.3.2.

Gy = Ty /Yy
2
. - fi /)T
| | |
i
|
1 == Al
LisB1 Pt
-~ i ”
v SR y
z Tx

Figura 2.6.4.2. Representacion de la extension uniaxial.

2.6.5 Anisotropia

La isotropia es un estado en donde la microestructura del material consiste de elementos orientados
al azar, y excluye la existencia de direcciones preferenciales para sus propiedades mecanicas. Un
material es anisotropico cuando sus propiedades mecéanicas cambian con la direccion e isotrépico
si tales propiedades son las mismas en cualquier direccion. Dentro de la anisotropia se tienen a los
materiales ortotropicos los cuales se caracterizan por tener tres ejes mutuamente ortogonales de
direcciones preferenciales para las propiedades mecénicas. Cuando existe una alineacion de los
granos o de las microestructuras, se establecen direcciones preferenciales en el material, las cuales

influencian a las propiedades mecanicas del material caracterizdndolo anisotropicamente. A
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medida que se pierde la aleatoriedad en el acomodamiento de la microestructura, se gana
anisotropia.

En el caso del hueso, como se vio en la parte de “Estructura y Biologia del Hueso, 2.1" dado que
el tejido 6seo es una estructura de tejido laminar el cual estd compuesto de fibras de colageno
empaquetadas y bien orientadas, se considera que es un material anisotrépico. Frecuentemente, las
fibras de colageno ademas de interconectarse entre si, lo hacen entre laminas, lo que ocasiona un
incremento en la resistencia del hueso. Las osteonas que forman el grueso de la corteza diafisiaria
del esqueleto maduro, consisten de un enramado irregular compuesto por cilindros longitudinales
mismos que rodean la diafisis del hueso. Las osteonas estan formadas de laminas concéntricas de
hueso rodeando los canales centrales. Dichos canales centrales de las osteonas son conocidos como
canales Harvesianos y contienen vasos sanguineos, linfaticos y en ocasiones nervios. La
orientacion longitudinal de las osteonas explica porqué la diafisis cortical es mas resistente a
tensién y compresion cuando es sometida a carga longitudinal que cuando se somete a carga
transversal. El empaquetamiento longitudinal de las osteonas permite modelar a la diafisis del
fémur como un solido elastico homogéneo transversalmente isotropico. El tejido trabecular,
especificamente la cabeza femoral, tiene propiedades anisotropicas, dado el arreglo de las
trabéculas para dirigir las cargas mecanicas a través del hueso. Sin embargo para efectos de
modelado, se considerara isotrépico dado que hasta el momento no existe en la literatura un
conjunto de propiedades mecénicas anisotropicas para la zona del tejido esponjoso.

Formalmente la simetria ortotropica se caracteriza por tres planos mutuamente perpendiculares.
Las normales de dichos planos forman un sistema coordenado de simetria ortotropica y con
relacion a dichos sistemas coordenado, existen nueve constantes elasticas ortotropicas para el
comportamiento elastico lineal. Una configuraciéon de esas nueve constantes es el que esta
constituido por las constantes elasticas técnicas, las cuales incluyen tres médulos de Young, Ex, E,,
E,, tres modulos de corte, Gyy, Gz, Gyz Y seis relaciones de Poisson, Lyz, Lz, Uxz, Lzxe Uxys Ly, de€

las cuales solamente tres son independientes.

2.6.6 Relaciones Esfuerzo-Deformacion
Hasta el momento se han establecido los conceptos de esfuerzo, deformacion, isotropia y
anisotropia. Existen relaciones importantes entre estos conceptos que se relacionan principalmente

mediante la Ley de Hooke.
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2.6.6.1 Carga Multiaxial

En esta seccion se obtendran relaciones entre las componentes normales de deformacion €, , g,y €,
, con las componentes normales de esfuerzo oy, oy, 0, , para un estado general de esfuerzos de un
solido elastico lineal.

El efecto de cada uno de los esfuerzos oy, oy, 0,, en el estado de deformaciones para un cuerpo
cualquiera, sera considerado por separado y posteriormente seran afiadidos. Esta adicion de los
resultados de los diferentes esfuerzos aplicados se conoce como el principio de superposicion y se
justifica debido a que para un solido eldstico lineal, los esfuerzos son proporcionales a las

deformaciones. Considerando el efecto de o . En la seccién 2.6.3.2, se observo que oy , produce

&.=0,lE,
las siguientes tres deformaciones: &,=-0,0,/lE, ..(266.1)
&.=-v.0,/E,

por su parte o, producira las siguientes deformaciones:

g_‘l'.! = _U_i'.l.‘o-_l' f E_l'

&,=0,lE .. (2.6.6.2)
£.=-v,.0,/E,

Y O

£, =-v,0.lE,

£, =-v,0 /E, «(2.6:6.3)
e.=0./E.

Si los tres esfuerzos son aplicados, entonces por superposicion, la deformacion resultante es la

suma de las deformaciones individuales, por lo tanto:

e =(o,/E)-v,(0,/E)-v.,(0./E,),

g,=-v, (0, /E)+(0,/E)-v,(0./E), ..(2.6.6.4)

& =-v.(0,/E)-v. (0,/E)+(c./E,),

Para el médulo elastico de corte Gyy, se divide el esfuerzo de corte aplicado Ty, por el angulo .
Gy = Ty/Y ...(2.6.6.5)

De 2.6.3.4y2.6.6.5, se tiene que
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Exy = Txy/(2 Gyy) ... (2.6.6.6)
De modo similar €y, y €, estan dados por

&2 = 1y2/(2 Gy2) , €2 = Tz /(2 Giz) .. (2.6.6.7)

2.6.6.2.Ley de Hooke
La ley de Hooke para un material ortotrépico expresada en el sistema coordenado ortotrépico esta

dada por las ecuaciones 2.6.6.4, 2.6.6.6 y 2.6.6.7. Combinando dichas ecuaciones en una ecuacion

matricial, tenemos la siguiente expresion:

1 Vs -u, 0O 0 0
E E K
T L T R T
& E, E, o,
5. -U,. —U1 1 0 0 U'_‘
|2 E E 0 g, .. (2.6.6.8)
2, o o o0 L o ofP
25—‘-‘ G_;: T::
_25.1’1 i 0 0 0 0 ] 0 _TX,I |
) ]
0 0 0 0 0 -
G, |

g, ¢y ¢ ¢35 0 0 0F &
g, €y € Cn 00 0 ¢
Oc|_[G5 € ©Cw 0 0 0} & | (2.6.6.9)
£ 0 0 0 ¢, 0 0|2,
T 0 0 0 0 ¢ Of2¢
_f'n, L 0 0 0 0 0 Ces _2811 =
en donde:
l-v. v
oy = A
AE,E,
Ur.r + U:rUr: Url + U-‘-I'UI:
Cl-‘. =— —u : m ’

) A‘EEEJ B AEIES_
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oren v, +V,0, L. +0 0. o = ]_Ux:U:x
3= _ EFm WR e, B
AE.E, AE\E, AE\E,
e u? + U U, By B, e o l—ul},u‘w
23 = e = i akEpn e T
AE,E, AE,E, ' AEE
€y =0y ¢s =G, e =G, ... (2.6.6.10)
y en donde

1 ~ Uy — VU, — DU, = 2v,0,.0,

E\E,E,

La forma abreviada de la ecuacion 2.6.6.9, es:

T=C[E] .. eesi

o bien, en su forma generalizada para cualquier material:

o, =C&, +C:z€_;- +Ce. + C|471_. L Cio?’,.:

o, = C, e, +C2:8_r +Cy¢, +C,, Yy +Cht +C107,:

g.= C3!8x +C33€_r +C33€: +C34vyx,| +C35y:: +C]6?_1': ...... (266]2)
To = C4|£; + C.::g.‘- b C435; T C.u Yyt Coste? C-ao)"‘\-,-

xz

7. =C58, +C6, + 06, +Cy, +Cisy,. +Cely

T,. = Cat, + Cozg_-- +Cqe. +Cy Vi T Colot Cso}’}-.-

Lo cual es conocido como relacion elastica de esfuerzo deformacion. A pesar de que parecen ser
12 constantes elasticas distintas en 2.6.6.9 existen solamente 9 si se considera que la matriz de
rigidez es un tensor simétrico.

Cuando existe isotropia transversal se considera que existe un plano de isotropia. Para esta caso,
existen solamente cinco constantes elasticas diferentes y son obtenidas de las nueve constantes
elasticas de acuerdo a:

E,=E, ..(66.13)
v, =0, . (2.66.14)
L. =0, ..(266.15)
G.=G., ..(266.16)

= Ex . (26617)
T 2(14u,)
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La isotropia es el tipo de simetria mas alto posible. Para la simetria isotropica cada direccion de
material es la misma y todos los planos son planos de simetria y planos de isotropia. Existen
solamente dos constantes elasticas para el tensor de rigidez simétricamente isotropico, conocidas
como constantes de Lamé. Dichas constantes son “A” y “u”. A no tiene interpretacion fisica

directamente, mientras que p es el modulo de corte. Manipulando las constantes de Lamé se

obtienen las constantes conocidas: y=G=G,_=G,. =G, = = i (2.6.6.18)
- ; 7 2(1+v)

vE

A= .. (2.6.6.19)
(1+v)(1-2v)

E=E =E =E, ..(26620)

v=v, =0, =0,=0, =0, =0,_..(2.6.621)

xy fky =x xz »z

2.6.7 Esfuerzos de von Mises y Cortantes Maximos

Una manera de investigar el efecto de las fuerzas sobre un cuerpo, es por medio del analisis de la
energia, que a su vez se estudia por medio de las teorias de falla. Las teorias de falla son
herramientas que permiten evaluar el estado de esfuerzos al que esté siendo sometido cierto
elemento de volumen y de acuerdo a un criterio dado, estimar si dicho elemento se deformara
elastica o plasticamente. La teorias de falla consisten en manipular los elementos del tensor de
esfuerzos para convertir un estado tridimensional de esfuerzos en un valor escalar de esfuerzos.
Las teorias que mas solidez han tenido en la biomecanica han sido: *

1) Teoria de maxima energia de distorsién o de von Mises

2) Teoria de los cortantes maximos o de Tresca

La teoria de maxima energia de distorsion predice la falla de un modo mas preciso, por otra parte,
la teoria de los cortantes maximos es mas conservadora.

2.6.7.2. Teoria de maxima energia de distorsion (von Mises)

Esta teoria se refiere a la energia de distorsion en un punto bajo un estado general de esfuerzos. Un
estado de esfuerzos hidrostatico ocurre cuando los tres esfuerzos principales son iguales y no existe
distorsion. Cualquier cambio de este estado causara distorsion, por tanto un estado general de
esfuerzos puede ser concebido como la suma de un estado de esfuerzos hidrostatico mas un estado
&y ¥, G,

de distorsion. Para obtener cada estado, se determina el esfuerzo promedio, o, = 3
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Por tanto, el estado general de esfuerzos puede expresarse:

g 0 0 O~ e Ty Ty
o= 0 o, 0|+ Ty =T - 7 T
0 0 o‘&ﬂ‘_j: r:J' r): G! = o’ﬂ'\'g

El primer término del lado derecho de la igualdad es la parte hidrostatica del estado de esfuerzos, el
segundo término es la parte distorsional del esfuerzo. Otra forma de expresar lo anterior, utilizando

los esfuerzos principales:

o, 0 0 O, =0, 0 0
c=| 0 o, 0 |+ 0 O, =0y 0
0 0 o, 0 0 O3 =04y
o t+0,+0
en donde o, = —- 3—2——3—

La energia por unidad de volumen de un elemento de volumen sin esfuerzos cortantes esta dada

por:
7 > 2 2 ]
u= 7 g, +o, to, -2Wo,T,+9,0,0,0,

Para determinar la energia de distorsion simplemente se sustituye 6; - Gayg, G2 - Gavg, O3 Oaye. para
Ox, Oy y O, , respectivamente. Cuando la relacion o,,,=( 6;+ 62 + 03) / 3, es utilizada, la energia de

distorsion simplemente se reduce a:

1+ ) ) )
u= 6EU[(J] -0,) +(0,-0,) +(0,-0) ]
Por tanto el esfuerzo de Von Mises esta dado por:
1 2 NP 2
O-vm = 2 [(O-] il 0.2 )- +(62 S 0-3) + (0-3 - O-]) ]

2.6.7.1. La teoria de los cortantes maximos (Tresca)
Esta teoria postula que dado que los esfuerzos cortantes maximos en un elemento sometido a carga
en tension pura, son la mitad de los esfuerzos maximos a tension, entonces la resistencia a corte

por fluencia es S,/2. Por tanto, el criterio de fluencia para esta teoria queda como sigue, teniendo

o o,-0, 9, .
en cuenta al tensor de esfuerzos principales, — 5 3 = 2J o bien:

0-1 _63 = S_;
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2.7 Propiedades mecanicas del hueso

La Ley de Hooke postula que existe una proporcionalidad entre los esfuerzos y las deformaciones,
sin embargo dicha proporcionalidad estd sujeta a ciertas condiciones conocidas como propiedades
mecanicas, mismas que son impuestas por el material. A continuaciéon se muestra una tabla
comparativa entre varios materiales. Como ya fue tratado anteriormente, el hueso es un material
compuesto por dos materiales. La diferencia principal entre el hueso cortical y el hueso trabecular,
no radica en su composicion quimica, la cual es muy parecida, sino en el arreglo de la
microestructura y en la alineacion de las laminillas de colageno y de cristales de hidroxiapatita. En
el hueso cortical el mddulo elastico es anisotrépico. Por tanto las relaciones ortotropicas o

transversalmente isotropicas describen las propiedades elasticas del hueso correctamente.

Médulo Elastico (GPa) Humano Bovino Acero (ASTM A-36)
Longitudinal 17.4 20.4 200
Transversal 9.6 11.7 200
Corte 3.51 4.14 77.2

Tabla 2.7. Comparacion de Propiedades mecanicas."

Las propiedades del hueso trabecular proporcionalmente tienen mayor complejidad en cuanto a la
medicion comparadas con las del hueso compacto. Las dificultades técnicas radican en que son
extremadamente pequeiias las dimensiones de las trabéculas. Hace mas de un siglo, Wolff supuso
que el mddulo elastico de ambos tejidos era similar. Se han estado utilizando métodos directos de
medicion en la actualidad para determinar con exactitud dicho mddulo elastico y los valores varian
de 0.76 a 20 GPa.® Con respecto a la anisotropia, la microestructura laminar y la orientacién de las
trabéculas la cual distribuye cargas mecdnicas, cataloga al tejido esponjoso como un material
anisotropico. Sin embargo, la complejidad de determinar la direccion de los ejes de ortotropia, los
cuales cambian no solo con cada trabécula sino con cada sistema de trabéculas (recordar que en la
cabeza femoral se tienen 2 sistemas de trabéculas) hace necesaria la idealizacion de considerar a
esta material como isotropico para fines de modelado y de analisis de esfuerzos.

Se estima que el modulo de elasticidad es de un 20 a 30% menor que el médulo del hueso cortical'.
Dicha diferencia se atribuye a la diferencia de densidades, porosidad, asi como un distinto arreglo

de colageno. A pesar de ello, un valor aceptado por toda la comunidad cientifica alin no ha sido
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determinado.” Las investigaciones contintian centrandose en cuantificar la microestructura del

tejido y correlacionarla con propiedades fisicas utilizando nanoidentacion y experimentos de fatiga.

2.8 Analisis por del Elemento Finito

2.8.1 Introduccion al analisis por elemento finito

Los analisis por medio del método del elemento finito han permitido resolver problemas de
ingenieria y modelos fisicos descritos por ecuaciones continuas. Las aplicaciones de este método
van desde andlisis estructural, transferencia de calor, fluidos, transporte de masa, potencial
electromagnético, entre otros. Con los avances de la tecnologia de las computadoras y de los
sistemas CAD (Computer Aidded Design, Disefio Asistido por Computadora) y CAE (Computer
Aidded Engineering, Ingenieria Asistida por Computadora),. pueden modelarse problemas
complejos con relativa facilidad. En una computadora pueden probarse varias configuraciones y
simular el comportamiento mas adecuado del fendmeno.

Existen problemas que involucran geometrias, condiciones de frontera, y propiedades de material
complicadas, lo cual implica que no exista una solucién analitica. Las soluciones analiticas
generalmente requieren la solucién de una ecuacién diferencial ordinaria o parcial, mismas que
para problemas complejos no so alcanzables. Por tanto, es necesario recurrir a los métodos
numéricos, para obtener una solucién aproximada pero aceptable. La formulacion del problema por
el método del elemento finito, resulta en un sistema simultaneo de ecuaciones algebraicas y se
evita buscar una solucion de las ecuaciones diferenciales que describen el fendmeno. El método
aproxima valores de las variables desconocidas en numeros discretos en el medio continuo. De esta
forma, el proceso de modelar un cuerpo dividiéndolo en un sistema equivalente de pequefios
cuerpos o unidades (elementos finitos) interconectados en puntos en comun (nodos) y/o,
estableciendo sus fronteras y/o interacciones externas, es denominado discretizacion. En el método
del elemento finito, en vez de resolver el problema para el cuerpo entero en una sola operacion, se
formulan ecuaciones para cada elemento, combinandose para obtener la solucion del cuerpo entero.
Para problemas estructurales es comun determinar los desplazamientos de cada nodo, para calcular

las deformaciones y por ultimo los esfuerzos.
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2.8.3 Descripcion general del analisis por elemento finito'”

El anélisis por elementos finitos implica tres etapas de actividad: preprocesamiento, procesamiento
y posprocesamiento. El preprocesamiento implica la preparacion de los datos, como es el
modelado de la geometria, la eleccion del tipo de elemento. las condiciones de frontera.
informacion de tipo de cargas y material. La etapa de procesamiento implica la generacion y
solucion de las ecuaciones de que resultan de las variables nodales. La etapa de posprocesamiento
trata de la presentacioén de los resultados. En general, en esta etapa se calculan y muestran la
configuracion de deformaciones y la distribucién de esfuerzos. Un analisis completo por elemento
finito es una interaccion logica de estas tres etapas.

En el método del elemento finito, el cuerpo en estudio es representado como un ensamble de
subdivisiones llamadas elementos finitos. Dichos elementos se considera que son interconectados
en puntos especificos llamados nodos. Dado que la variacion actual de la variable de campo (como
son desplazamientos, esfuerzos, temperaturas), dentro del continuo no es conocida, se asume que la
variacion de dicha variable dentro de un elemento finito puede ser aproximada por una simple
funcioén. Las funciones de aproximacion (también llamadas modelos de interpolacion o funciones
de forma) son definidas en término de los valores de las variables de campo en los nodos. Cuando
las ecuaciones de campo (como son las de equilibrio) para el cuerpo en estudio son escritas, las
nuevas incognitas seran los valores nodales de la variable de campo (en este caso
desplazamientos). Resolviendo las ecuaciones de campo, los valores nodales de la variable de
campo son entonces conocidos. Una vez que dichos valores son conocidos, las funciones de
aproximacion definen la variable de campo a través del ensamble de los elementos.

2.8.3.1 Descripcion general de la etapa de preproceso

Desde el punto de vista del analisis por elementos finitos, la etapa de preprocesamiento.
basicamente consiste de los siguientes pasos:

1. Modelado de la geometria.

2. Asignacion de propiedades mecanicas

3. Discretizacion de la estructura (definir tamafio de malla y tipo de elemento)

4. Asignacion de las condiciones de frontera.

Sin embargo desde el punto de vista del método de elementos finitos, existen dos métodos en
general de aproximacion asociados a las variables nodales. Una aproximacion llamada método de

fuerza o flexibilidad, el cual usa las fuerzas internas como variables desconocidas, para obtener las
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ecuaciones gobernantes, entonces se utilizan las ecuaciones de equilibrio. Las ecuaciones
adicionales que se necesiten, son encontradas introduciendo ecuaciones de compatibilidad. El
resultado es un conjunto de ecuaciones algebraicas que permiten determinar las fuerzas
desconocidas. El segundo método de aproximacion es conocido como de desplazamientos o “de
rigidez”, asumiendo que los desplazamientos de los nodos son la variable desconocida del
problema. Estudios han demostrado que para propdsitos computacionales, el método de los
desplazamientos (o de rigidez) es mas favorable debido a que su formulacién desde el punto de
vista de programacion es simple.'° El proceso de discretizacion consiste basicamente en elegir el
tipo de elemento que mejor describe el comportamiento fisico del cuerpo, asi como dividir al
cuerpo en un sistema equivalente de elementos finitos con sus nodos asociados. El nimero total de
elementos y su variacion en tamaiio y tipo son principalmente resultado del juicio y la experiencia.
Los elementos deben ser lo considerablemente pequefios para lograr resultados aceptables, pero
suficientemente grandes para reducir los calculos computacionales. Normalmente se requieren
elementos pequefios en donde los resultados cambian rapidamente, como pueden ser cambios
abruptos de geometria, por otro lado, en donde los resultados son relativamente constantes, los
elementos grandes son suficientes. El cuerpo discretizado o malla puede obtenerse realizando un
céalculo de cuantos elementos podrian caber en el sélido, o si la geometria es muy compleja,
utilizando programas de generacion de mallas. La eleccion del tipo de elementos depende del
fenomeno fisico a modelar. Los elementos mas comunes en un analisis tridimensional de esfuerzos
son tetraedros o hexaedros (ver anexo 1). Cada nodo experimenta un desplazamiento el cual es
descrito por las funciones de forma. La seleccion de una interpolacion o funciéon de forma
apropiada normalmente se define al seleccionar el tipo de elemento). Dado que los
desplazamientos para una estructura compleja bajo cualquier condicion de carga no puede ser
predichos con certeza, se asume una solucién que se ajuste al elemento para aproximar la solucion.
El célculo de la solucion debe ser simple desde el punto de vista computacional y satisfacer ciertas
condiciones de convergencia. En general, el modelo de interpolacion o funcion de forma, puede
tener una forma polinomial o bien wuna serie trigonométrica. Las relaciones
deformacion/desplazamiento y esfuerzo/deformacion son necesarias para poder derivar las
ecuaciones para cada elemento finito. En el caso de una deformacion unidimensional, en la

direccion x, se tiene una deformacion g, referida al desplazamiento u, por medio de:

Aplicacion del método del elemento finito para la prevencion de las fracturas de cadera producto de la osteoporosis.

56



Capitulo I1. Facultad de Ingenieria, UNAM. Marco teérico

== ..(282
&= (2.8.2)

para pequefias deformaciones. Ademas, los esfuerzos deben estan relacionados con las
deformaciones a través de la le y de Hooke, es decir:

o.=E¢g. ...(28.3)

en donde oy es el esfuerzo normal en la direccién x y E es el mddulo de elasticidad.

Del modelo asumido de desplazamientos, la matriz de rigidez y el vector de carga, son derivados
usando las condiciones de equilibrio. Por alguno de los tres métodos siguientes:

1 .Método de equilibrio directo

2. Método de trabajo y energia

3. Métodos de los residuos ponderados. (Galerkin, el mas popular)

Este paso permite describir el comportamiento de cada elemento. Las ecuaciones obtenidas son

escritas en forma matricial quedando:

{r1=lkld} ...28.4)

en donde {f} es el vector de las fuerzas nodales, [k], es la matriz de rigidez del elemento, y {d} es
el vector de los grados de libertad.

Posteriormente, se ensamblan los elementos para la obtencion de la matriz de rigidez global y para
la introduccién de las ecuaciones de frontera. Como la estructura esta compuesta de una gran
cantidad de elementos finitos, las matrices de rigidez individuales de cada elemento y el vector de
carga son ensamblados de una manera conveniente y las ecuaciones generales del equilibrio se
formulan como:

{F}=[K]{d} ...(2.8.5)

En donde {F} es el vector global de fuerzas nodales, [K] es la matriz de rigidez global o de
ensamble, {d} es el vector de los grados de libertad de los nodos conocidos y desconocidos.

La matriz de rigidez K es una matriz singular porque su determinante es cero, para remover la
singularidad del problema, se deben imponer las condiciones de frontera.

Solucién de los grados de libertad desconocidos (o desplazamientos generalizados)

La ecuacion 2.8.5, es un arreglo de ecuaciones algebraicas simultaneas que en forma expandida

puede escribirse de la siguiente forma:
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E K]I KIE K Kln dl
P Ky Kiu. K K lld
|, T s ...(2.8.6)
M M M|[M
F‘n Knl Kﬂ2 K Knn d.n

en donde #n es el nimero de grados de libertad desconocidos de la estructura.

Para los desplazamientos nodales ya conocidos, se calculan los elementos de deformaciones y

esfuerzos, utilizando las ecuaciones definidas en el paso 3.
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Capitulo III. Construccion del modelo de elementos finitos

3.1 Aproximacion de la geometria en 3D

La reconstruccion de la geometria tridimensional del fémur se realiz6 a partir de cortes

tomograficos, realizados cada 5 mm y practicados a un paciente masculino de 1.74m, 70 kg de

peso y aparentemente sano, utilizando un tomdgrafo axial computarizado modelo Somaton AR

Siemens, del Centro Nacional de Rehabilitacion. Ver figura 3.1.1

Los cortes fueron almacenados digitalmente mediante un escaner en formato de imagen.

Posteriormente cada uno de ellos fue manipulado en un software de disefio asistido por

computadora para obtener los puntos caracteristicos de las tomografias que aproximaran la

geometria del hueso. Con los puntos caracteristicos se procedio en el software de elemento finito a

reconstruir la geometria, corte por corte. Una vez transportados los puntos caracteristicos, se

procediéo a formar polilineas segmentadas, posteriormente areas y finalmente volumenes para

construir el s6lido en 3D. Ver figuras 3.1.2 ala 3.1.6.

PRI FRUIR

Figura 3.1.1. Radiografia de los cortes practicados al paciente.
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Figura 3.1.2. Corte tomografico y puntos caracteristicos.
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Figura 3.1.3 Construccion de polilineas segmentadas en cada punto caracteristico.

Figura 3.1.4 Polilineas segmentadas de la cabeza femoral del modelo.

= AMSYS 6.1
V-A-L-k

Figura 3.1.5. Construccion de dreas a partir de las polilineas.

A Y
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Figura 3.1.6. Areas del modelo y volumen final.

La region distal fue modelada idealizando su geometria como un trapezoide. No se model6 a
detalle la region de los condilos con el fin de evitar una densidad de malla importante en una zona
lejana a la critica. Lo tnico que interesa de la configuracion mecanica de la region condilar, es el
efecto a distancia sobre el cuello femoral que producen los musculos por el brazo de palanca y no
su efecto sobre la region distal. Esto queda validado por el principio de Saint Venant, el cual
afirma que la distribucion de esfuerzos a distancia es independiente del modo de aplicacion de las
cargas, si el sistema es estaticamente equivalente.' Para tal efecto se obtuvieron las méaximas
dimensiones de la region condilar, que son en donde se insertan los musculos dado que el
engrosamiento de la epifisis tiene la funcion de servir como zona de fijaciobn muscular.
Posteriormente con dichas dimensiones se construy6 un trapezoide y se unié a los cortes de la
region distal. Ver figura 3.1.7. La figura 3.1.8 muestra una comparacion geométricamente del

solido final con un diagrama esquematico del fémur.

| 6.66
——

Figura 3.1.7. Aproximacién de la region condilar por medio de un trapezoide.
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Figura 3.1.8. Comparacién del modeio de fémur.

Por tanto fueron construidos: 698 puntos caracteristicos, 640 lineas, 288 areas y 4 volumenes.

3.2 Propiedades mecanicas asignadas >

3.2.1 Distribucion de materiales

Una de las consideraciones mas importantes en la construccion del modelo es la correspondiente a
la distribucion de materiales ya que cada material tiene diferentes propiedades mecanicas. Se sabe
que el tejido dseo esta compuesto principalmente por dos tipos de hueso, de acuerdo a la figura

3.1.9

Hueso cortical

Figura 3.1.9. Esquema de un corte transversal de la cadera derecha.
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En donde se puede observar que la diafisis femoral esta compuesta por hueso cortical y la cabeza
femoral por hueso esponjoso en el interior y una pequefia capa de recubrimiento de hueso cortical.
El hecho de que el fémur esté compuesto por dos materiales, dificulta el modelado debido
principalmente a que:

1) La construccion geométrica de los voliumenes (uno para cada material al menos) es sumamente
compleja.

2) El cambio de hueso cortical a hueso esponjoso no es subito, existe un cambio paulatino en una
region pequefia de hueso o interfase. Ver figura 3.1.10. Tal situacion es compleja de modelar
solamente con solo dos materiales dado que las propiedades mecanicas deben ser constantes,
pues forman parte esencial de la matriz de rigidez. En dado caso, la interfase se podria modelar
con un tercer material que simule el cambio de rigidez del hueso cortical al esponjoso. Esta
posible soluciéon involucraria la construccion de un tercer volumen asi como la medicion
experimental de las propiedades mecanicas de esa region de transicion. Asi mismo es altamente
probable que se concentren en una region geométrica pequeiia una gran cantidad de elementos
con diferentes propiedades mecénicas, lo cual puede traducirse en un inconveniente numérico
pues se pueden generar esfuerzos ficticios. Los esfuerzos ficticios que se podrian presentar en
este tipo de interfase se producen debido a que dado que la solucién es una solucion discreta
por cada nodo, existiria un cambio subito de propiedades mecanicas entre los elementos de un
material y los elementos del material adyacente.

Por lo tanto dado que la cabeza femoral es casi en su totalidad hueso esponjoso y con el fin de

evitar esfuerzos ficticios en la zona critica, se modelé como estuviera formada en su totalidad de

tejido esponjoso, despreciando la pequefia capa de hueso cortical que la recubre.

Asi mismo, la pequefia capa de hueso esponjoso que esta dentro del hueso cortical en la diafisis fue

despreciada, lo que se traduce en modelar toda la difisis como hueso cortical.

De esta forma toda la diafisis y epifisis distal se modelé como tejido cortical y solamente la epifisis

proximal a partir de dos cortes tomogréficos debajo del trocdnter mayor, como tejido esponjoso.

Ver figura 3.1.10. Por tanto en caso de existir esfuerzos ficticios, se tendrian en la zona del

trocanter mayor, lejos de la zona de interés que es el cuello femoral.
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Esquema de un fémur -
e Modelo construido
Volumen de
hueso
¥/ Capa de hueso ARROIYORO
cortical
despreciada.
Canal 3 Volumen de
intramedular ] hueso
cortical

Capa de hueso esponjoso despreciada.

Figura 3.1.10. Distribucién de los materiales asignados.

3.2.2. Asignacion de propiedades mecanicas.

La asignacion de las propiedades mecanicas dependié en gran medida de los resultados de la
investigacion realizada. Las propiedades del hueso esponjoso tienen mayor complejidad en cuanto
a la medicion comparadas con las del hueso compacto. Las dificultades técnicas radican en que son
extremadamente pequefias las dimensiones de las trabéculas. Mediante métodos directos de
medicion en la actualidad se han encontrado los valores del médulo eléstico y los valores varian de
0.76 a 20 GPa. La microestructura laminar y la orientacion de las trabéculas que distribuye las
cargas mecanicas, catalogan al tejido esponjoso como un material anisotropico. Sin embargo, la
complejidad de determinar la direccion de los ejes de anisotropia, los cuales cambian no solo con
cada trabécula sino con cada sistema de trabéculas (recordar que en la cabeza femoral se tienen 2
sistemas de trabéculas principales) hace necesaria la idealizacion de considerar al tejido esponjoso
como isotropico para fines de modelado y de analisis de esfuerzos. Es un hecho que se tendra un
error al realizar tal consideracion, sin embargo el pretender modelar la cabeza femoral
anisotropicamente teniendo de antemano la gran incertidumbre de las direcciones anisotropicas,
comprometeria mas los resultados debido a que la zona de la cabeza femoral es nuestra zona de
interés. Es posible que a futuro con los avances tecnoldgicos en técnicas experimentales y
herramientas de modelado, la incertidumbre en la medicion de las propiedades se pueda construir

modelos mas cercanos a la realidad que la propuesta que se presenta en este trabajo. El hueso
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cortical es menos complejo que el caso del hueso esponjoso, debido a su que su microestructura
tiene un arreglo homogéneo (laminillas concéntricas), asi como también la geometria de la diafisis
es relativamente mas sencilla de someter a ensayos mecéanicos que lo que lo son las pequefias
trabéculas. Por tanto se considerd al hueso cortical como ortotropico, teniendo su mayor médulo
elastico en direccion transversal (eje z). Asi mismo, al ser hueso compacto es mas denso que el
hueso esponjoso.

De esta forma, de la bibliografia especializada® se asignaron las siguientes propiedades:

Hueso Esponjoso: Isotrépico
Ex (Pa)  1.00E+09
PRXY 0.33 \Cabeza femoral
Densidad (kg/m”3) 1650
Hueso Cortical: Ortotrépico

Ex (Pa)  1.16E+10 )
Ey (Pa)  1.12E+10
Ez (Pa)  1.99E+10

PRXY 0.44172
PRXZ 0.37516 }Dia fisis y epifisis distal <
PRYZ 0.39457

Gxy (Pa)  4.00E+09

Gyz (Pa)  5.00E+09

Gxz (Pa) 5.40E+09
Densidad (kg/m”3) 1950

Tabla 3.2 Propiedades mecanicas asignadas al modelo.

3.3 Tamaiio de malla y tipo de elemento

El modelo del fémur se construyé a partir de cuatro voliumenes. Dos para el hueso trabecular, y dos
para el hueso cortical. Después de realizar un estudio de convergencia se concluy6 que el tamafio
de malla apropiado fue 0.0031 (ver siguiente seccion, 3.4)

El tipo de mallado fue libre por medio de tetraedros, dada la complejidad de la geometria. El tipo
de elemento que se utiliz6 fue el solid 92, integrado en las utilerias de Ansys 6.1 , es un elemento de
orden superior, presenta un comportamiento de desplazamiento cuadratico y tiene un

comportamiento aceptable para mallas irregulares, segin la referencia de ayuda de Ansys 6.1.
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Asi mismo, dicho elemento es definido por 10 nodos, teniendo 3 grados de libertad en cada nodo:
traslacion en x, y, z. Dentro de la investigacion realizada, se encontré6 que para efectos de
modelado de un fémur humano, las mallas con elementos tetraédricos de alto orden con
comportamiento cuadratico, presentan un buen desempenio en el modelado comparados con
elementos de bajo orden.* El elemento solid 92 cumple con estas caracteristicas, ver anexo 1.
Después de realizar la operacion de mallado, para el tamano 0.0031 se obtuvieron 73245 elementos

y 118428 nodos. Ver figuras 3.3.1 a las 3.3.3.

Figura 3.3.1. Vistas del modelo de elementos finitos.
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AN

Figura 3.3.2. Modelo de elementos finitos del fémur.73245 elementos y 118428 nodos.
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3.4 Pruebas realizadas al modelo de elementos finitos

3.4.1 Convergencia de la malla y tiempo de solucion

Debido a que los resultados del modelo deben ser independientes de la calidad de la discretizacion
fue realizada una prueba de convergencia de la malla. Dicha prueba permite encontrar el nimero de
nodos a partir del cual el valor del esfuerzo es aproximadamente el mismo. Se debe tener en cuenta
que a mayor cantidad de nodos se tiene una mayor precision en la solucion, sin embargo un modelo
con una gran cantidad de nodos es altamente costoso en recursos computacionales y el tiempo
empleado para el procesador en obtener la solucién aumenta exponencialmente. Asi mismo, se debe
tener en cuenta que la licencia universitaria de Ansys permite construir modelos hasta de 128 000
nodos, por lo que es interesante saber si el modelo converge antes de esa restriccion.

Para tales efectos se corrieron diez casos con las mismas condiciones de frontera (restriccion de
movimiento de catorce areas de la cabeza femoral, ver figura 3.6.1, correspondiente a la reaccion de
la cadera y la accion del tensor fascia), ubicadas en el modelo geométrico y no en el modelo de
elementos finitos, debido a que los nodos cambian con cada caso. Es decir, la accion del tensor fascia
se ubicod en puntos caracteristicos cercanos a los nodos en donde en realidad se aplicaran para los
casos del andlisis. Por tanto la unica variable, son el nimero de nodos, controlados por el tamaiio de

malla. Se seleccioné un area del cuello femoral (nimero 518) y se obtuvo la media del valor de los

esfuerzos.

Tamaiio de malla Numero de Nodos Tiempo (s) Esfuerzo (MPa) Error Relativo %
0.0150 7369 22 10220420 5.61
0.0100 12667 28 10269481.82 6.12
0.0090 21599 47 10345690 6.91
0.0070 43326 142 9250837.931 441
0.0050 54048 210 09549505.263 1.32
0.0045 64134 262 9604464.615 0.75
0.0041 76768 352 9624574.324 0.55
0.0038 89729 478 9659680.247 0.18
0.0033 102404 575 9676822.892 0.01
0.0031 118428 787 9677318.28 0.00

Tabla 3.4.1. Valores de las pruebas de convergencia y tiempo de solucion.
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La siguiente figura muestra la convergencia del modelo.

Convergencia del Modelo

10600000

1

10400000
10200000 —\ — — —

10000000
9800000 -+—

Esfuerzo

9600000 -

9400000

9200000

9000000

1

0 20000 40000 60000 80000 100000 120000 140000
Nodos

Figura 3.4.1. Convergencia del modelo.
Con lo cual se deduce que el valor del esfuerzo comienza a ser aproximadamente el mismo a partir

de los 80 000 nodos, es decir con un tamano de malla de 0.0038.

Tiempo VS numero de nodos
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Figura 3.4.2. Tiempo en obtener la solucion.
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En esta grafica se observa el incremento del tiempo en obtener la solucion conforme se incrementa el
numero de nodos. Por tanto, se decidio que el tamafo de malla empleado para los andlisis sera de
0.0031, es decir 118 428 nodos. La figuras 3.4.3 y 3.4.4 muestran el modelo con tamafios de malla

diferentes.

'liE\:in-Jﬂ

Figura 3.4.3. Modelo de elementos finitos de tamaifio 0.015 y 0.009 respectivamente.

Figura 3.4.4. Detalle del canal intramedular en un modelo de tamafio de malla 0.01.
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3.4.2 Verificacion de reconocimiento de propiedades mecanicas

Una vez obtenido el tamafio de malla sobre el cual el modelo converge, se procedio a verificar las
propiedades mecanicas. Dado que el modelo de elementos finitos tiene dos tipos de material, se
comprobo el software reconociera diferentes tipos de densidad y propiedades mecanicas. Para tal
efecto se calcularon el peso y los esfuerzos en un area especifica (namero 518) para dos casos

diferentes:

- Caso 1) modelo compuesto (isotropico + ortotropico)

- Caso 2) modelo simple (isotropico).

La tabla 3.4.2 muestra los calculos correspondientes. Con lo cual podemos ver que efectivamente
ambos valores son diferentes y que el modelo compuesto tiene un mayor peso debido a que el hueso
cortical tiene una mayor densidad. Asi mismo el valor de esfuerzo es mayor con el modelo
compuesto que con el isotropico, debido a que existen direcciones preferenciales y las cargas se

distribuyen mas eficientemente.

Caso | Peso (Kg) Error %  Valor de esfuerzo (Pa) Error %
1 0.832 9.63059E+05
2 0.78554 5.58 9.58713E+05 0.45

Tabla 3.4.2 Pruebas de propiedades mecanicas.

3.4.3. Estimacion del valor de esfuerzo

Con el fin de tener una idea aproximada del valor del esfuerzo se calculo el esfuerzo analiticamente
idealizando un estado de compresion simple, utilizando unicamente la componente vertical (en z) del
musculo recto femoral como se muestra en la figura. Asi mismo se calculé por medio del modelo de

elementos finitos, la misma condicion de carga.
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Idealizacién de una baira en Empotramiento de las dreas de

compresion contacto de la cabeza femoral.
bz .\ E =1e9 [Pa]
Yy =033
~ p = 1650 [kg/m3]
E =1e9 [Pa] s A= 7.00e-4[m"2]
v =0.33 - L=0.3667[m]
o = 1650 [kg/m3]
A= 7.00e-4[m"2] _
L=0.3667[m] s i

. vertical del
+ "Recto Femoral

. e S

et

Fz =548 N

Figura 3.4.5. Idealizacion del estado de carga del recto femoral mediante una barra en compresion.

La solucion analitica de la barra en compresion se obtiene de la siguiente manera:

Como se vio en la seccion 2.6.3 ., el esfuerzo normal se define como:

o=— 2]
A
y la deformacion esta dada por
g= f ... 2 (Ecuacion 3.3 de la seccion 2.6.3.2)

Dado que el material es elastico y lineal, su comportamiento se rige mediante la ley de Hooke, o sea.

oc=FEg ..3
sustituyendo (3) en (2)
o 0
E-L ™%
y por ultimo (1) en (4), tenemos:
Ll
AE L
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despejando & tenemos.

e
T AE
Por tanto, sustituyendo los valores en (5) del caso idealizado, tenemos

548[ N 1x0.3667[m]

0 v ()

S = =2.87x10 *[m]

0.7.00x10*[m* Jx1x10°[ ]
7

de (2), obtenemos la deformacion

_ 2.87x107[m)
~0.3667[m]

=7.82x107"

y finalmente sustituimos en (3)
o = 1x10°[Pa]x0.167 = 7.83x10°[Pa]

por tanto el esfuerzo de compresion es

o =7.83x10°[Pa]
El esfuerzo promedio de los nodos en la solucion del modelo de elementos finitos es de:

o =8.705x10°[Pa)
A pesar de que existe diferencia, se observa que ambos valores estan en el mismo orden de
magnitud.
Considerando como una mejor aproximacion al resultado del modelo de elementos finitos, el error de

< 705x10° - 7.83x10°
la solucion analiticaes:  %FError = e i % x10 x100 =10.1%
8.705x10

Dicho error es atribuido a que en el calculo fue simplificado, no considerando el cambio de seccion
(area variable con respecto a la longitud) y a que la carga es en realidad excéntrica (sobre la

superficie del hueso y no en el eje mecanico).
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3.5 Aproximacion de las condiciones de frontera

3.5.1. Misculos actores en los movimientos
Con base en la bibliografia de anatomia se concluyd que las siguientes funciones de los musculos y

. 5 5
pUﬂ[OS de insercion son: 6

Abductor. Origen. Parte posterior de la superficie glutea del ilion, detras del sacro.
Insercion. Tuberosidad gluteal del fémur y tracto iliotibial.

Acciones. Extension y rotacion lateral del muslo. Importante Abductor.

Tensor FasciaLata: Origen. Parte anterior de la cresta iliaca.

Insercion. Condilo lateral de la tibia via tracto iliotibial.

Acciones. Extension de la rodilla.

Psoas-Iliaco: Origen. Vértebras lumbares.

Insercién. Trocanter menor.

Accion. Flexion del muslo.

Sartorio: Origen. Espina iliaca.

Insercion. Lado medial del extremo superior de la tibia.

Accion. Flexion y abduccion del muslo.

Cuadriceps femoral

Recto femoral. Origen. Espina iliaca anteroinferior y parte superior del acetabulo.
Vasto medial. Origen. Labio medial de la linea aspera.

Vasto lateral. Origen. Labio lateral de la linea aspera.

Vasto intermedio. Origen. Superficie lateral y anterior del fémur.

Insercion del cuadriceps. Los cuatro componentes del cuadriceps son insertados en la patela, y de
aqui a los tubérculos de la tibia. Por tanto la patela es un hueso sesamoide en el tendon del
cuadriceps.

Acciones. Extension y estabilizacion de la rodilla

Aductor mayor. Origen. Rama inferior del pubis e isquion.

Insercion. Linea aspera y tubérculo del fémur.

Acciones. Aduccion y extension del muslo.

Gracilis. Origen. Rama inferior del pubis y del isquion.

Insercion. Lado medial de la tibia entre el sartorio y el semitendinoso.

Aplicacién del método del elemento finito para la prevencion de las fracturas de cadera producto de la osteoporosis.
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Acciones. Aduccion del muslo.

Biceps femoral Origen. Tuberosidad isquial y linea aspera.

Insercion. Cabeza de la fibula.

Acciones. Extension de la cadera y flexion de la rodilla.
Semitendinoso. Origen. Tuberosidad isquial.

Insercion. Lado medial enfrente de la tibia, detras del sartorio y gracilis.
Acciones. Extension de la cadera y flexion de la rodilla.
Semimembranoso Origen. Tuberosidad isquial.

Insercion. Condilo medial de la tibia.

Acciones. Extension de la cadera y flexion de la rodilla

Las funciones se pueden resumir en la siguiente tabla:

Musculo Funcién
] Psoaslliaco Flexion
2 RectoFemoral Flexion
3 Sartorio Flexién
4 Abductor Extension
5 Biceps Femoral Extension
6 Semitendinoso Extension
7 Semimembranoso Extension
8 Abductor Abduccion
9 Tensor Fascia Abduccion
10 Aductor Aduccidén
11 Gracilis Aduccidn

Tabla 3.5.1 Funciones musculares

3.5.2. Magnitud y Direccion de las fuerzas musculares

Una vez identificados los musculos se procedid a investigar su fuerza. Las fuerzas musculares fueron
recopiladas de las hojas de calculo obtenidas del software Hip Joint Loading.” En dicho software se
utiliz6 un tomdgrafo computarizado y datos de rayos X, para desarrollar modelos individuales del
miembro inferior con cuatro pacientes. Los modelos fueron validados por medio de una comparacion
de calculos ciclica asi como mediciones en vivo de las fuerzas de reaccion de la cadera durante la
marcha y el ascenso de escaleras. Ver figuras 3.5.2.1 y 3.5.2.2. Los autores del software consideran
que las aproximaciones son buenas herramientas para determinadas condiciones en el analisis de

prétesis, remodelacion ¢sea alrededor de implantes y estabilidad de fracturas con fijacién interna. ®
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Figura 3.5.2.2. Aplicacién del software Hip Joint Loading.
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La siguiente tabla resume las fuerzas musculares:

Fuerza = % f(peso corporal) 70kg(686.7N)

Musculo Fx Fy Fz Funcion X ¥ z Nodo
Psoaslliaco 11.37 81,6 76.53 Flexion 78.1 560.3 525.5 110558
RectoFemoral -4.5 39 79.9 Flexion -30.9 26.8 548.7 56759
Sartorio -3.2 -6.8 262 Flexion -22.0 -46.7 179.9 61073
Abductor -58 -43  86.5 Extension  -398.3 -29.5 594.0 1936
Biceps Femoral -8.3 -1.4  37.1 Extension  -57.0 -9.6 254.8 37824
Semitendinoso -16.7 6.3 58.5 Extension  -114.7 433 401.7 65800
Semimembranoso  -10.9 2.2 39.55 Extension -74.9 15.1 271.6 65736
Abductor -58 -43 865 Abduccién -398.3 -29.5 594.0 1936
Tensor Fascia -7.7 -123 16.1  Abduccion  -52.9 -84.5 110.6 65815
Aductor -7.3 6.7 10.3 Aduccidn -50.1 46.0 70.7 35159
Gracilis -14 -4.8 2795  Aduccion -96.1 -33.0 191.9 61085

Tabla 3.5.2. Magnitudes de las fuerzas musculares y funciones.

3.6. Casos de estudio

Se modelaron cuatro casos de acuerdo a las posibilidades motrices de la cadera:

Caso a) flexion
Caso b) extension
Caso ¢) abduccion

Caso d) aduccion

El contacto de la pelvis con la cabeza femoral fue modelado restringiendo los grados de libertad de
las areas en contacto, debido a que se supone el instante inicial de movimiento, en donde la
resistencia al movimiento es méaxima. En la etapa de procesamiento de la solucion, los nodos
pertenecientes a tales areas asumiran dichas condiciones de movimiento. La presente consideracion
fue hecha para los cuatro casos, por lo que se omitirda mencionarla en cada uno de ellos. Ver figura

3.6.1.

Aplicacion del método del elemento finito para la prevencion de las fracturas de cadera producto de la osteoporosis.

78



Capitulo III. Facultad de Ingenieria, UNAM. Construccién del modelo

Areas resiringidas en
movimiento (14)

Figura 3.6.1. Contacto con la cadera en donde se restringen los grados de libertad de las 4reas.

Caso a) FLEXION
Fuerza = % f(peso corporal) 70kg(686.7N)
Musculo Fx Fy Fz Funcién I X y z ] Nodo
Psoaslliaco 11.37 816 76.53 Flexion 78.1 560.3 525.5 110558
RectoFemoral -4.5 3.9 79.9 Flexion -30.9 26.8 548.7 56759
Sartorio -3.2 -6.8 262 Flexi6n -22.0 -46.7 179.9 61073

Tabla 3.6.1 Condiciones de frontera para la flexion.

Diagrama de cuerpo libre:

xx 4 Psoas-iliaco

3
Reacciéon de z"

la cadera
XOX’ \
| o |

( w

FLEXION i

Sartorio

Figura 3.6.2. Diagrama de cuerpo libre del movimiento de flexion de la cadera.
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Caso b) EXTENSION
Fuerza = % f(peso corporal) 70kg(686.7N)
Musculo Fx Fy Fz Funcién | X y z [ Nodo
Abductor -58 -43 865  Extension | -398.3 -29.5 594.0 1936
Biceps Femoral -8.3 -1.4 371 Extensién | -57.0 -9.6 254.8 37824
Semitendinoso -16.7 6.3 58.5  Extensién | -114.7 433 401.7 65800
Semimembranoso  -10.9 2.2 3955 Extension | -74.9 15.1 271.6 65736

Tabla 3.6.2 Condiciones de frontera para la extensién

Diagrama de cuerpo libre:

Reaccién ')
dela
Cadera ! Biceps femoral

!

EXTENSION |
semimembranosos
."
1.| semitendinosos
(A~

Figura 3..6.3. Diagrama de cuerpo libre del movimiento de extension de la cadera.

Caso ¢) ABDUCCION
Fuerza = % f (peso corporal) 70kg(686.7N)
Musculo Fx Fy Fz Funcion l X y z | Nodo
Abductor -58 -43 86.5 Abduccion | -398.3 -29.5 594.0 1936
Tensor Fascia -7.7 -12.3 16.1  Abduccién -52.9 -84.5 110.6 65815

Tabla 3.6.3 Condiciones de frontera para la abduccion
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Diagrama de cuerpo libre
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Figura 3.6.4. Diagrama de cuerpo libre del movimiento de abduccién de la cadera.

Caso d) ADUCCION
Fuerza = % f (peso corporal) 70kg(686.7N)
Musculo Fx Fy Fz Funcion X y z | Nodo
Aductor -7.3 6.7 10.3 Aducciéon | -50.1 46.0 70.7 35159
Gracilis -14 -4.8 2795 Aduccion | -96.1 -33.0 191.9 61085

Tabla 3.6.4 Condiciones de frontera para la abduccién

Diagrama de cuerpo libre

Reaccion LI
de la ; ;5
Cadera {
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o /1’\—"“\_/

Figura 3.6.5. Diagrama de cuerpo libre del movimiento de aduccién de la cadera.
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Capitulo IV. Analisis de Resultados

El analisis de los resultados de las simulaciones consistié en comparar los esfuerzos en la zona critica por

medio de dos procedimientos diferentes.

El primero de ellos correspondié a una comparacién visual de la grafica del gradiente de esfuerzos
proporcionado por Ansys 6.1. Para ello se graficaron cuatro vistas de la cabeza femoral, distribuidas como
(1% ]

sigue: vistas externas “a” y “b”, corte en plano medio “c” y corte en zona critica “d”. Este procedimiento

permitié valorar la distribucion de esfuerzos, sin importar la magnitud de los mismos.

El segundo procedimiento, correspondi6 a una valoracion estadistica de los esfuerzos en los nodos. Para tal
efecto se seleccionaron los nodos de la zona critica, se obtuvo su media y su desviacién estandar,
posteriormente los cuatro casos fueron graficados en un forma de barras. Este procedimiento permitio

valorar la magnitud de los esfuerzos, sin importar su distribucion.

Finalmente se construy6é una matriz de decision para determinar el movimiento que mejores resultados

obtiene a lo largo de las comparaciones.
Se utilizo el criterio de los cortantes maximos en ambos casos por dos razones principalmente:

a) la linea de investigacion bajo la cual fue desarrollada esta tesis, es conocer la influencia del estimulo
mecanico en las células del hueso. Por otro lado, el criterio de los cortantes maximos, es conservador al
analizar los esfuerzos existentes, ya que al manipular a los elementos del tensor de esfuerzos, calcula un
valor mas alto que cualquier otro criterio utilizado en los trabajos publicados de biomecanica de hueso (por
ejemplo von Mises). Por tanto, el criterio de los cortantes maximos puede ayudar a predecir la influencia

del estimulo mecanico sobre las células 6seas, antes que cualquier otro.
b) la evidencia tedrica y experimental del estado del arte actual, sugiere que los osteocitos son activados
por esfuerzos cortantes producidos por el flujo del fluido intersticial en los canaliculos de la matriz 6sea.'

4.1. Comparacion cualitativa de la distribucion de esfuerzos.

En las siguientes figuras se presentan la vista posterior de la cabeza femoral (a), la vista anterior (b), un

plano sagital auxiliar para ver los esfuerzos internos (c) y una vista de los esfuerzos internos de la cabeza

femoral con una vista seccional (d).
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Las secciones (a) y (b) de todas las figuras dan una idea de la distribucion de los esfuerzos en la superficie
de la cabeza femoral. Para conocer también la distribucion de los esfuerzos en el interior del fémur, fue

necesario realizar un corte a lo largo de la cabeza femoral (c), asi como uno en el cuello femoral (d).

La seccion (d), fue util para conocer la distribuciéon de los esfuerzos en la zona mas critica del cuello
femoral. Se distingue que ninguno de los cuatro casos tiene una buena distribucion de esfuerzos en el centro
del cuello femoral, dado que se encuentra el valor mas bajo de esfuerzo (color azul). Tal situacion permite

concluir lo siguiente:

i) en el centro de la zona critica del cuello femoral del modelo, no existen esfuerzos importantes, dicha zona

se encuentra sometida a bajo trabajo mecanico.

ii) los procesos de remodelacion y fortalecimiento en dicha zona son mas tardados que en el resto del

fémur, lo cual explica el gran nimero de fracturas cuando existe baja densidad mineral dsea.

Para fines de la matriz de decision se calificaron las figuras “a” y *“b” conjuntamente, por ser el efecto en la
superficie de las cargas aplicadas, las figuras “c” y “d” fueron calificadas individualmente. En una escala
del 3 al 0 se calificaron las distribuciones, dando 3 puntos a la mejor y 0 a la peor. El criterio para decir si
una distribucion de esfuerzos es buena, correspondié a la consideracion de que una buena distribucion de
esfuerzos es aquella en donde los esfuerzos maximos se reparten en la cabeza femoral, especificamente en

el cuello femoral, dado que se busca que en esa zona sea activado el proceso de remodelacion osea.

Movimiento Efecto superficial "a"y "b" Plano Medio "c" Corte zona critica "d"
Flexion 0 0 0
Extension 1 2 1
Abduccion 3 1 3
Aduccion 2 3 2
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Figura 4.1.1 Distribucion de esfuerzos para el caso de flexion. a. Vista posterior. b. Vista anterior. ¢. Plano medio. d. Corte
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Fig. 4.1.3. Distribucion de esfuerzos para el caso de abduccion. a. Vista posterior. b. Vista anterior. ¢. Plano medio. d. Corte

en zona critica.
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Fig. 4.1.4. Distribucion de esfuerzos para el caso de aduccion. a. Vista posterior. b. Vista anterior. ¢. Plano medio. d. Corte en
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4.2. Comparacion numérica de los valores de esfuerzos

Las figuras anteriores muestran un gradiente de esfuerzos en la cabeza femoral, es decir, para los
elementos seleccionados, se representan graficamente su magnitud, por lo que el valor asignado a los
colores varia con cada caso. Por esta razon fue necesario realizar un analisis comparativo de la magnitud
de los esfuerzos. Para tal efecto, se compar6 por medio de estadistica el valor de los esfuerzos en los

nodos de la zona critica, para cada uno de los casos simulados. Ver figura 4.2.1.

h b
Figura 4.2.1. Seleccion de los 2525 nodos de la zona critica del cuello femoral.

Se seleccionaron 2,525 nodos, ubicados en la zona critica.

De los nodos se obtuvo el valor de los cortantes méaximos, se calculd su media y su desviacion estandar.

La siguiente grafica muestra la comparacion de éstos valores.

Comparacion del esfuerzo equivalente en el cuello femoral
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Fig. 4.2.2. Comparacion estadistica de esfuerzos en el cuello femoral.
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La tabla anterior permite realizar una comparacion del valor numérico del esfuerzo calculado
en la zona critica. Con base en la figura 4.2.2 se concluye que el caso que presenta un valor
mayor de esfuerzo para el modelo de elementos finitos es la abduccién, seguida de la extension.
Las desviaciones estandar entre la aduccion y la flexion no permiten diferenciar cuél caso tiene
un valor de esfuerzo calculado mas alto, a pesar de que aparentemente la aduccién tenga un

valor mayor.

La desviacion estandar de la abduccidn, a pesar de ser la mayor, el valor medio de esfuerzo,
permite establecer por orden de magnitudes de esfuerzo calculado a la abduccion como el caso

mas importante para este estudio.

De igual manera, para fines de la matriz de decision se califico la magnitud del esfuerzo
cortante, por tanto, en una escala del 3 al 0 se calificaron los movimientos, dando 3 puntos al

mejor y 0 al peor. De esta manera, se tiene lo siguiente:

Abduccién 3
Extension 2
Aduccion 1
Flexion 0

4.3. Matriz de decision

Con el fin de estimar cual de los movimientos simulados obtiene una mejor calificacion
comparativa, se realizd la siguiente matriz de decision, la cual se obtuvo sumando las

calificaciones de las comparaciones practicadas anteriormente.

Movimiento  Efecto superficial ~ Plano Medio  Corte Zona critica Magnitud Suma
Flexién 0 0 0 1 1
Extension 1 2 1 2 6
Abduccién 3 1 3 3 10
Aduccién 2 3 2 0 7

Tabla 4.3. Matriz de decision.
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Capitulo V. Conclusiones

5.1. Conclusiones generales

El método del elemento finito sin duda es una muy buena herramienta para la investigacion en la
ingenieria biomédica, especificamente en ortopedia. En donde exista necesidad de analizar esfuerzos
y/o deformaciones, si ésta técnica es empleada correctamente, se pueden conseguir resultados
valiosos para la investigacion y conclusiones importantes en el entendimiento y comprension de los
sistemas biolégicos. A diferencia de muchas aplicaciones en la ingenieria como herramienta de
analisis de esfuerzos en donde sus resultados pueden llegar a ser absolutos, en la biomecénica debe
ademds ser validado con alguna otro estudio debido a que existen condiciones desconocidas
impuestas por el sistema bioldgico, las cuales son rara vez modeladas. En el presente caso la
validacion serd un trabajo complementario dentro de la evaluacién de densidad mineral del hueso

después de la terapia de rehabilitacion.

Dada la complejidad que existe en el modelado de huesos, se concluye que no existe un modelo de
elementos finitos perfecto y definitivo, debido a que siempre existira alguna caracteristica por
optimizar. A pesar de ello, se concluye que la propuesta construida en el presente trabajo es una
buena aproximacion del comportamiento biomecénico del fémur cuyos resultados pueden ser
importantes en la investigacion, de acuerdo a las pruebas realizadas al modelo en el capitulo III. Es
importante tener un marco de referencia sélido y una percepcion clara y bien definida del problema a
estudiar. Ello permitira durante el proceso de modelado, simplificar el analisis sin riesgo de pasar por
alto situaciones biologicas y/o mecanicas importantes que pudieran comprometer los resultados del
analisis por elementos finitos. Dado que en la ingenieria biomédica los resultados del elemento finito
son aplicables a pacientes, los modelos deben ser elaborados con gran sentido de responsabilidad, asi

como el analisis de los resultados.

De los métodos presentados en el marco tedrico para el andlisis de esfuerzos en huesos, se concluye
que el método del elemento finito es la Unica técnica que permite valorar la magnitud de los
esfuerzos internos sin necesidad de modificar la geometria (insercién de galgas extensométricas por
ejemplo). Asi mismo otra de las virtudes de ésta técnica es la obtencion de un valor de esfuerzos
cuantitativo directamente de las deformaciones calculadas, a diferencia de la fotoelasticidad
reflectiva, la cual calcula indirectamente los esfuerzos segin la deformacion de una pelicula cuyo

espesor es dificil de controlar.
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5.2 Conclusiones particulares

Con base en los cuatro movimientos de la cadera simulados en el modelo de elementos finitos, se
concluye que el movimiento de abduccion es el que presenta un valor mas alto de esfuerzos, asi
como una la mejor distribucion de esfuerzos en el cuello femoral comparado con los otros
movimientos. Por tanto, la abduccion podria ser parte importante de la terapia de rehabilitacion que
busque fortalecer la densidad mineral del cuello femoral por medio de la remodelacion dsea. La
accion del musculo abductor mayor es determinante en este movimiento, por tanto se debe buscar

fortalecerlo.

Del movimiento de extension, que también produce esfuerzos importantes en la zona critica, se
concluye que tanto en la abduccién como en la flexion interviene el abductor mayor, sin embargo la
diferencia radica en la accién de los musculos agonistas en el movimiento. A pesar de que en el
movimiento de extension también es requerida la accion del abductor mayor, la accién del biceps, el
semitendinoso y el semimebranoso, resultan agonistas en la flexion, pero se contrarrestan en su

objetivo de producir esfuerzos en el cuello femoral.

La zona central interna del cuello femoral es sometida a bajos esfuerzos cortantes, como se observa
en la zona azul de todas las figuras “d”, por lo que la remodelacion y el fortalecimiento en dicha zona

es mas complicada y retardada que lo que ocurre en otras zonas de la cabeza femoral.

Sobre la manera de modelar la accidén de los musculos sobre el hueso (nodal), se concluye que a
pesar de que tal procedimiento puede concentrar esfuerzos en una region densa de nodos cercana a la
insercion. la metodologia comparativa para resolver el problema permite validar dicha
simplificacion. Maxime que la region densa de nodos de esfuerzos concentrados en todos los casos

estuvo lejos de la zona critica.

Los resultados de la matriz de decision sitian a la abduccién como el movimiento simulado que
mejor distribucion y mayor esfuerzo cortante presenta. En ese orden siguen la aduccién y la
extension. La flexion de la cadera, comparada con los otros tres movimientos poco favorece a buscar

una remodelacion en la zona critica.
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S. 3 Trabajo futuro

Considerando que todo modelo de elementos finitos puede optimizarse, se contemplan las siguientes

ideas a manera de trabajo futuro:

- Mejoras en el modelo

= Aumentar el nimero de puntos caracteristicos a partir de las tomografias
para tener mayor fidelidad del hueso, o bien, exportar la geometria mediante

un escaner tridimensional, o formato DICOM.

* Obtener propiedades mecanicas de los huesos de individuos del sector salud

mexicano, por medio de experimentacion.

» Buscar modelar la capa cortical de la cabeza femoral, por medio de

elementos de contacto (analisis no lineal).

* Buscar modelar la interfase entre el hueso cortical y el hueso trabecular por

medio de elementos de contacto (analisis no lineal).

Mejoras en la aproximacion de las condiciones de frontera

* Modelar la reaccion de la cadera con un sélido (region del acetabulo en la

pelvis), utilizando elementos de contacto (analisis no lineal).

= Medir individualmente la fuerza de los musculos de los pacientes en estudio

Mejoras en el procedimiento

= Hacer un disefio estadistico. Esto es aumentar el nimero de huesos

analizados.

® Analizar movimientos de la cadera combinados (flexion-abuccion, extension

aduccion, asi como ejercicios de aparatos de gimnasio).
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Anexo A. Descripcién general del elemento Solid 92.

SOLID92 tiene un desplazamiento cuadratico y permite modelar mallas irregulares. El elemento es definido por diez nodos,
teniendo tres grados de libertad en cada nodo, translaciones en las direcciones nodal x, y, z.

L

z
Figura A. SOLID9?2 Tetraedro estructural de 10 nodos.

Nodos

LJKLMNOPOQOR
Grados de libertad

UX, UY, UZ
Constantes reales

Ninguna
Propiedades Materiales

EX, EY, EZ, (mddulo de elasticidad)
PRXY, PRYZ, PRXZ (mddulo de Poisson)

DENS, (densidad)
GXY, GYZ, GXZ, (mddulo de Corte)

Funciones de Forma del elemento Solid 92
u=u, (2L =)L, +u, (2L, =)L, +uy L DLy +u (2L, DL, +&uy, L L, +uyL L +u, L Ly +u, LL +uy L, L +uy L L)
v=v,(2L, =)L, +... (anilogaau)

w=w, (2L, —=1)L, +... (andloga a u)
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GLOSARIO

Abduccion. Movimiento que consiste en alejar el hueso del plano medio del cuerpo: opuesto a la aduccion.
Aduccion. Movimiento que consiste en mover hacia la linea media. opuesto a la abduccion.

Anisotropia. Arreglo de las propiedades mecanicas de un material con ciertas direcciones preferenciales.
Antiresortivo. Medicamento que impide la absorcidn.

Artrosis. Articulacion.
Biceps. De dos cabezas o vientres.

Biomecinica. Ciencia que estudia el funcionamiento de los sistemas bioldgicos aplicando los principios de la mecanica.

Canaliculo. Conducto microscopicos que se irradian en todas direcciones a partir de las lagunas v las comunican con los
conductos de Havers: son el camino por el cual el liquido tisular llega a los osteocitos.

Cartilago. Tejido semejante en estructura microscopica al hueso . con excepcion de que la matriz de cartilago no tiene sistema de
conductos ni vasos sanguineos.

Circunducciéon. Movimiento en donde la parte que se mueve describe un cono.

Citoplasma. Protoplasma de la célula. con exclusion del nucleo.

Condilo. Prominencia redondeada en el extremo de un hueso.

Diéfisis. Porcion cilindrica y de mayor longitud de un hueso largo.

Diartrosis. Articulacion que posee movimientos libres.

Enartrosis. Articulacion esférica. La cabeza en forma de pelota se adapta a una cavidad.

Epifisis. Extremos de un hueso largo.

Esfuerzo cortante. Esfuerzo en donde el vector de la fuerza v el vector normal del area de definicion son perpendiculares.
Esfuerzo normal. Esfuerzo en donde el vector de la fuerza y el vector normal del area de definicion son paralelos.
Extension. Movimiento que aumenta el angulo de la articulacion. movimiento de recuperacion desde la flexion.
Flexién. Movimiento que disminuye el angulo de la articulacion.

Fuerza. Todo aquello capaz de alterar el estado de movimiento de un cuerpo.

Haversiano. Nombre en honor a Havers, anatomico inglés de finales del siglo X VII.

Hematopoyetica. Formacion de elementos figurados de la sangre

Hialino. Semejante al vidrio.

Homeostasis. Uniformidad relativa del medio interno normal del cuerpo.

Hueso. Tejido compuesto principalmente de matriz calcificada. sustancia de cemento impregnada de sales calcicas v reforzada

por fibrillas coldgenas.
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Hueso cortical (o compacto). Tipo de hueso en donde las laminillas estan intimamente empacadas.
Hueso trabecular (o esponjoso). Tipo de hueso en donde la matriz estd compuesta en trabéculas y no laminillas.

Isotropia. Arreglo aleatorio de microestructura en donde no existen direcciones preferenciales para las propiedades mecanicas.
Laguna. Espacios microscopicos que poseen osteocitos. situados ente las laminillas.
Ligamento. Ligadura o banda que conecta dos objetos, tejido fibroso que une huesos.

Lisosomas. Organitos membranosos que poseen varias enzimas susceptibles de disolver la mayor parte de los compuestos
celulares.

Mecinica del medio continuo. Ciencia que estudia los esfuerzos que se manifiestan en los solidos. liquidos y gases. asi como
las deformaciones o los flujos de dichos materiales. y descubrir las relaciones mutuas entres los esfuerzos y las deformaciones o
fluencias. El adejtivo “continuo™ se refiere ala hipotesis fundamental que todos los cuerpos son constituidos por una masa solida.
despreciando el espacio intermolecular.

Mitocondrias. Estructuras semejantes a hilos.
Nucleo. Estructura esférica dentro de una célula.

Ortotrépico. Arreglo microestructural en el cual quedan definidos microscopicamente tres ejes mutuamente ortogonales para las
propiedades mecanicas. En los solidos elasticos. quedan definidas nueve constantes elasticas.

Osificacion miositica. Proceso anormal de formacion de tejido dseo entre el tejido muscular,

Osteoblastos. Células 6seas que se encargan de modelar o formar el tejido 6seo.

Osteoclastos. Células oseas que se encargan de cambiar o destruir el tejido oseo.

Osteonas. Estructura que forma el grueso de la corteza diafisiaria del esqueleto maduro. Consiste de un enramado irregular

compuesto por cilindros longitudinales que rodean la diafisis.

Osteoporosis. Enfermedad sistémica caracterizada por una disminucion de la densidad mineral osea. asi como un decremento de
la microarquitectura del sistema 0sco. con el consecuente incremento de niesgo de fracturas.

Periostio. Capa delgadd que cubre la superficie externa del hueso. excepto aquellas regiones cercanas a las articulaciones
sinoviales.

Psoas. Relacionado con los lomos o region lumbar. Miusculo actor en la flexion.

Rotacién. Movimiento giratorio del hueso sobre el gje mecanico.

Remodelacion dsea. Fenomeno fisioldgico que ocurre en el hueso por la interaccion de osteoblastos vy osteoclastos que le permite
al hueso adaptarse a su entorno biologico v mecanico.

Sagital. Longitudinal.
Sistema de Havers. conducto v laminillas circundantes.

Tenddn. Banda o cordon de tejido conectivo fibroso que une un musculo a un hueso.
Tensor. Cantidad abstracta que representa una cantidad fisica en forma matricial.

Trabéculas. Unidad fundamental del tejido esponjoso o trabecular. Formadas por tejido 6seo v en su mavoria orientadas segun
las trayectorias principales de esfuerzos.
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