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PROLOGO

No cabe duda que en los ultimos afios el estudio en el area biomecanica ha
cobrado gran importancia, y su andlisis abarca desde estudios de movimiento,
caracterizacibn mecéanica de biomateriales hasta desarrollo de protesis, los cuales
han permitido una mayor comprension del funcionamiento del organismo, no solo
de una manera cualitativa sino también cuantitativa.

Por lo anterior, la Unidad de Investigacion y Asistencia Técnica en Materiales de la
Facultad de Ingenieria se ha dado a la tarea de desarrollar mediante el proyecto
PAPIIT “Micromecanica del hueso“, desde la caracterizacion mecanica y
microestructural del hueso, hasta como su nombre lo indica, el modelado del
mismo de tal forma que se pueda predecir su comportamiento ante distintas
solicitaciones.

Este proyecto cuenta con distintas etapas, la primera es la caracterizacion
mecanica y microestructural del hueso esponjoso, estableciendo metodologias
que permitan repetibilidad de resultados. El por qué de esta etapa es que si bien
existen multiples estudios acerca de la caracterizacion mecanica del hueso, los
resultados varian dentro de un rango muy amplio y al no saber punto a punto la
metodologia de prueba seguida por cada uno de los distintos autores,
simplemente no se puede determinar que resultado es el que tiene mayor similitud
con la realidad.

La segunda etapa parte de que una vez caracterizado el comportamiento
mecanico del hueso ahora estos resultados serviran para nutrir los distintos
modelos planteados. Pero cabe mencionar que el objetivo principal de este trabajo
es el establecimiento de una metodologia de trabajo para la elaboracion de un
modelo micromecanico de hueso esponjoso a partir de una microestructura dada y
con esto evaluar las propiedades del hueso mediante paqueteria de elemento
finito.

La elaboracion de un modelo micromecanico para el hueso parte de la idea, de
correlacionar el comportamiento fisiolégico, con su microestructura y sus
propiedades mecanicas.

Este trabajo pertenece a la segunda etapa del proyecto y si bien el modelo que
aqui se presenta, no es definitivo, si sentara las bases de que camino seguir hacia
el futuro.
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El modelo desarrollado esta enfocado al hueso esponjoso, ya que se considera el
punto medular de las fallas presentes en los huesos debido a la edad o
enfermedades, por que si bien la resistencia de la estructura 6sea depende
principalmente del hueso cortical, la experiencia muestra que las fracturas se dan
en zonas como las cabezas de fémur y en las vértebras, donde el hueso
trabecular predomina.

Los capitulos que abordan este trabajo de tesis son los siguientes:

El primer capitulo se denomina “Anatomia del hueso” y pretende principalmente
que el lector obtenga los conocimientos basicos acerca de la clase de huesos que
existen, su morfologia y caracteristicas generales, enfocandose primordialmente a
su estructura ya que tiene una influencia importante en sus propiedades
mecanicas. Con esto se busca establecer una idea muy clara del material con el
gue estamos trabajando.

El segundo capitulo nombrado comportamiento mecéanico del hueso se enfoca
principalmente a una recopilacion de datos obtenidos a lo largo del tiempo sobre
las propiedades mecanicas del hueso y las relaciones encontradas con su
estructura, para con esto nutrir en un momento dado el modelo planteado.
Ademas se muestran todas las variables de las que dependen las propiedades
que tendran que tomarse en cuenta en el modelo.

En el tercer capitulo se presentan los modelos desarrollados hasta ahora y que
seran la base para el modelo planteado en el cuarto capitulo, que sin duda
buscara tomar la experiencia de los trabajos anteriores para encontrar un modelo
relativamente sencillo y que se aproxime al comportamiento del hueso.

EDGAR ISAAC RAMIREZ DIAZ
Cd. Universitaria Agosto 2007
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Capitulo 1 Anatomia del Hueso

CAPITULO 1 ANATOMIA DEL HUESO

El esqueleto es importante para el cuerpo
tanto desde el punto de vista de la biomecanica
como del metabolismo y estd compuesto de
huesos individuales y los tejidos conectivos que
los unen. El hueso es un tejido conectivo
especializado y el principal constituyente del
sistema Oseo y difiere de los demas tejidos en
rigidez y dureza. Estas caracteristicas resultan de
las sales inorganicas impregnadas en la matriz,
las cuales consisten de fibras de colageno, una
gran variedad de proteinas y minerales, lo que le
permite al esqueleto mantener la forma del
cuerpo, proteger las cavidades craneana,
toracica y pélvica, ademas de transmitir la fuerza
de una parte del cuerpo a otra durante el
movimiento. También es un material
autorreparable capaz de adaptar su masa, forma
y propiedades a los cambios en los
requerimientos mecanicos y metabdlicos.
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1.1 MORFOLOGIA: ESTRUCTURAS MACROSCOPICAS Y MICROSCOPICAS.

Las estructuras macroscoépicas que forma el tejido 6seo son los huesos y estos
pueden ser clasificados por su forma en (Figura 1.1):

a) Largos: en estos predomina una dimension sobre las otras, la longitud
sobre la anchura y el grosor, tienen una capa exterior gruesa de hueso
compacto y una cavidad medular interior que contiene la médula 6sea. Los
extremos de los huesos largos contienen hueso esponjoso y una linea
epifisaria. (tibia y fémur).

b) Cortos: de forma cubica, sin predominio de una dimension sobre otra. La
mayor parte es tejido 0seo esponjoso rodeado de una fina capa de tejido
compacto, estan localizados en las manos y en los pies (tarso, rétula).

c) Planos: la longitud y la anchura predominan sobre el grosor. Son delgados
y con frecuencia curvos. Estan formados por tejido 6seo compacto entre los
gue se encuentra una lamina de tejido esponjoso (costilla, esterndén,
omoéplato).

d) Irregulares: como los huesos cortos, estan formados por tejido 6seo
esponjoso rodeado de una delgada lamina de tejido compacto (vértebras).

Cavidad medular

Metacarpianos

Limea epifisaria

ap

Esternon

Vertebia

Hueso esponjoso

Omoplato
Hueso cortical

4] dy
Figura 1.1a) Huesos largos, b) Huesos cortos, c) Huesos planos, d) Huesos irregulares.
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Los huesos largos (humero, fémur y tibia) sirven como un modelo clasico de la
estructura macroscopica del hueso (Figura 1.2). Un hueso largo tipico consiste de
un cilindro central conocido como diéfisis, dos terminales redondeadas mas
anchas (epifisis) y unas regiones cénicas que unen las dos anteriores conocidas
como metéfisis.

La diafisis, proporciona resistencia a la torsion y a la flexion, esta formada por
hueso cortical denso en forma tubular de pared gruesa. La metafisis por otro lado
esta practicamente constituida por hueso trabecular, o que permite que se
presenten grandes deformaciones bajo la misma carga, entonces se ensancha
para formar las articulaciones y ayuda a absorber los impactos que se aplican a
través de estas (Cowin, 2001).

La mayoria de las terminaciones de los huesos son mas anchas que en su zona
central ya que las juntas estan recubiertas de cartilago articular y para soportar las
mismas cargas que la parte central del hueso, requiere de una mayor area.

Figura 1.2 Estructura macroscoépica de un hueso largo (Cowin, 2001).

1.2 HUESO CORTICAL Y ESPONJOSO.

En el hueso se distinguen dos clases de tejido que desempefian una funcién
especifica en cada seccibn en la cual se encuentran; estas son el hueso
esponjoso Yy el cortical, los cuales tienen grandes diferencias.
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A pesar de que existen numerosas investigaciones, la controversia acerca de que
las propiedades mecanicas del hueso esponjoso y del hueso cortical son las
mismas, sigue manteniéndose.

La diafisis estd compuesta principalmente de hueso cortical, mientras que la
epifisis y la metafisis contienen hueso esponjoso y una coraza delgada de hueso
cortical (Figura 1.3). En los animales en crecimiento, la epifisis esta separada de la
metafisis por un plato de cartilago conocido como plato de crecimiento, en los
adultos éste plato es reemplazado por hueso esponjoso, lo que causa que la que
la epifisis y la metéfisis se fusionen.

. Hueso
. Esponjoso

e Hueso Cortical

Figura 1.3 Fotografia de un corte de fémur proximal en un plano frontal (Cowin, 2001).

La superficie exterior de la mayoria de los huesos esta cubierta por el peridsteo,
gue es una capa de tejido conectivo fibroso, que tiene el potencial para formar
hueso durante el crecimiento y aliviar fracturas. Este no se encuentra presente en
zonas donde se inserten los ligamentos o los tendones en el hueso, ni en los
extremos de los huesos largos donde el hueso se encuentra unido al cartilago
articular.

La cavidad de la médula de la diéfisis y las cavidades del hueso cortical y
esponjoso se encuentran forradas de una delgada capa celular llamada endésteo.
El enddsteo (y la capa interna del peridsteo) es una membrana de células en la
superficie del hueso (osteoclastos®, osteoblastos® y células que recubren el
hueso).

! Osteoclastos: Células de gran tamafio, con forma redondeada, cuya funcién principal es la
resorcion 6sea. Estas se observan, adosadas a la superficie de resorcion del hueso y destruyen la
matriz 6sea mediante la secrecion de enzimas hidroliticas que tienen como funcion digerir las fibras
coldgenas asi como degradar la matriz.

Z Osteoblastos: Células del hueso, formadoras de la matriz dsea, y se encuentran constantemente
en el frente de avance del hueso que crece o se desarrolla. Se disponen en una capa epiteloide de
células cuboides o cilindricas. El principal producto de los osteoblastos maduros es el colageno de
tipo | que constituye el 90% de las proteinas del hueso
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El hueso cortical es una masa sdlida con canales Unicamente microscopicos.
Aproximadamente el 80% de la masa esquelética de un ser humano adulto es
hueso cortical, el cual se forma como una pared exterior de los huesos y sus
funciones principales son de soporte y proteccion.

El porcentaje restante pertenece al hueso esponjoso también conocido como
poroso o trabecular (Figura 1.4), que esta compuesto de una red interconectada
de placas y barras que reciben el nombre de trabéculas. A densidades
relativamente bajas, las celdas forman una red abierta de barras, conforme la
densidad relativa aumenta, mas material se acumula en las paredes de las celdas
y la estructura se transforma en una red mas cerrada de placas.

Algunos de los elementos en forma de placa tienen pequefias aperturas entre
éstas lo que resulta en celdas que no se encuentran completamente cerradas.

La densidad, arquitectura y funciébn del hueso en una posicion localizada
dependen de la magnitud de las cargas a las que estd sometido. En
microfotografias las estructuras con bajas densidades y celdas abiertas, se
desarrollan en regiones de bajos esfuerzos, mientras que las de mayores
densidades y celdas cerradas se desarrollan en regiones sometidas a altos
esfuerzos.

En la préactica, la densidad relativa del hueso esponjoso varia de 0.05 a 0.7
(técnicamente, cualquier hueso con una densidad relativa menor a 0.7 se clasifica
COMO espon;joso).

La densidad relativa de una celda abierta, con estructura de barras es
generalmente menor que 0.13 mientras que en una celda cerrada con estructura
de placas es mayor a 0.2. Cuando hay una densidad relativa intermedia se trata
de una combinacion entre barras y placas (Jee, 1988).

En la figura 1.4a se observa la transicion de hueso esponjoso a hueso cortical,
donde queda clara la diferencia en la densidad de uno y otro, en la figura 1.4b se
observa exclusivamente la microestructura del hueso esponjoso poniendo especial
atencion en la estructura de barras y placas caracteristica, mientras que en la
figura 1.4c se presenta un acercamiento a lo que en distintos modelos se
considera como celda unitaria.
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Figura 1.4a) Imagen del corte de un hueso, b) Imagen de hueso esponjoso a 30X, ¢) Imagen
hueso esponjoso 200X (Narvaez, 2004).

La simetria de la estructura en el hueso esponjoso depende de la direccion en que
son aplicadas las cargas. Si el patron de esfuerzos en el hueso esponjoso es
complejo, entonces la estructura de la red de trabéculas, es también compleja y
altamente asimétrica. Pero en los huesos donde la carga es practicamente
uniaxial, como en la vértebra, las trabéculas se desarrollan en una estructura
columnar con simetria cilindrica. Las columnas del hueso estan orientadas en la
direccion vertical: esto le da una relativamente alta dureza y resistencia en la
direccion de la carga, y con una baja dureza y resistencia en las direcciones
transversales.

El hueso esponjoso tiene la misma composicién que el hueso cortical pero una
porosidad que va del 50 al 90%. Sus células 6seas se sitiian entre lamelas® o en
la superficie de las trabéculas donde pueden ser directamente influenciadas por la
médula. Parece ser mas activo metabdlicamente y de respuesta mas rapida a las
cargas.

! Lamelas: Fibrillas de colageno mineralizadas que se encuentran ordenadas en arreglos paralelos.
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La mayoria de las trabéculas tienen un espesor menor a 0.2 mm y no contienen
vasos sanguineos. Cada trabécula se compone de un mosaico de segmentos
angulares que reciben el nombre de paquetes trabeculares y son la unidad
estructural del hueso esponjoso. Estos paquetes se componen de hojas paralelas
de lamelas unidas por lineas de cemento al igual que en el hueso cortical. En el
caso de trabéculas de espesor mayor a 0.2 mm suelen aparecer estructuras
similares a los osteones (hemiosteones).

Entre los dos tipos de hueso existen diferencias en desarrollo, arquitectura,
funcion, proximidad a la médula, suministro sanguineo, rapidez de generacion y a
lo largo de la vida, en cambios y fracturas. En la Tabla 1.1 se resumen algunas de
las diferencias mas importantes.

Tabla 1.1 Diferencias entre el hueso cortical y el hueso esponjoso (Bronner y Worrell, 1999).

Esponjoso

Masa esquelética 80% 20%
Superficie del hueso 33% 67%
Superficie/Volumen 20 2.5

[mm?/mm?]
Tejido joven 10% 75%

Placas curvas, barras
(Hemiosteones)
Lamelas intersticiales

Osteones secundarios

(Sistemas de Havers)

Lamelas intersticiales
Lamelas circunferenciales

Tejido adulto

Porosidad Baja Alta
Médula Adiposa Hematopoyética
Tejido suave principal Viscera Médula
Desatrrollo Osificacion Osificacién Endocondrial®
Intramembranosa®
Recambio 6seo Lento Rapido

Funcién

Principalmente

Principalmente mineral

Homeostasis®
y de soporte

biomecanica, asi como
de soporte y proteccion.

! Homeostasis: Estado de equilibrio dindmico o conjunto de mecanismos por los que todos los
seres vivos tienden a alcanzar estabilidad en las propiedades de su medio interno y por tanto de la
composicidn bioguimica de los liquidos, células y tejidos.

2 Osificacion intramembranosa: Formacion de tejido 6seo donde el tejido mesenquimal circundante
forma por diferenciacion osteoblastos, los que sintetizan la matriz 6sea, que al quedar atrapados se
transforman en osteocitos, que forman parte de la trabécula 6sea en formacion (huesos planos).

® Osificacién endocondrial: Usa un cartilago hialino como molde y la osificacién se da mediante
remodelaciones y procesos de calcificacion relativamente complejos. Tipico de huesos largos y
cortos.
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La distribucién del hueso esponjoso y del cortical varia de acuerdo al hueso del
que se trate. El hueso cortical se localiza principalmente en la diafisis de los
huesos largos y el esponjoso en las epifisis. La proporcion dentro del esqueleto de
cada tipo de hueso (Tabla 1.1) no se aplica a los huesos individuales, ya que un
hueso largo puede llegar a tener 90% de hueso cortical y solo 10% de trabecular,
mientras que en otros, como la vértebra esta proporciéon es del 62 y 38%
respectivamente.

Esta clasificacion en hueso esponjoso y compacto es solo morfolégica ya que
ambos tejidos tienen la misma composicion. A pesar de esto es la clasificacion
mas importante ya que el cambio de morfologia tiene un efecto muy significativo
en las propiedades mecénicas.

1.3 HUESO FIBROSO Y LAMELAR.

Los huesos de mamiferos, tanto esponjoso como cortical estan compuestos de
dos tipos principalmente (fiboroso o lamelar). El hueso durante el desarrollo
embrionario es del tipo fibroso y de la misma forma durante la osteogénesis que
ocurre cuando las fracturas sanan. El hueso fibroso estd compuesto de una matriz
de fibras de colageno grueso con osteocitos distribuidos aleatoriamente, que es
menos organizado y con una vida mas corta que la del hueso lamelar. Es decir
gue es un material provisional que es eventualmente reemplazado por el hueso
lamelar, en los seres humanos ésta clase de hueso es reemplazado entre los 2 y
los 3 afios.

El hueso lamelar esta constituido de capas (lamelas), cada lamela tiene un
espesor aproximado de 3 a 7 um y contiene fibras finas que corren practicamente
en la misma direccion.

Las ldmelas de un hueso cortical de un adulto presentan tres patrones principales:
(1) anillos circulares de lamelas (concéntricas) rodeando un canal vascular de
forma longitudinal que en su conjunto forman un cono conocido como ostedn o
sistema Haversiano; (2) Muchas capas de lamelas extendidas
ininterrumpidamente alrededor del eje conocidas como circunferenciales y (3)
fragmentos angulares que antes eran lamelas concéntricas y que llenan los
huecos de los sistemas Haversianos conocidos como intersticiales (Figura 1.5).

Las trabéculas del hueso esponjoso de un adulto estan compuestas
principalmente de lamelas intersticiales.

En el hueso cortical la unidad estructural principal son los osteones y abarcan dos
terceras partes del volumen del hueso, la tercera parte restante es hueso
intersticial.
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Un osteon tipico estd constituido de cilindros (lamelas) que corren
longitudinalmente alrededor de la diéfisis y se bifurcan irregularmente. La pared de
éste, esta formada por un promedio de 20 a 30 lamelas.

Un ostedn con su canal central (canal haversiano) recibe el nombre de sistema
haversiano, Estos canales (de Havers) miden de 30 a 70 um de didmetro y
contienen vasos sanguineos, linfaticos, nervios y tejido conjuntivo. En la Figura 1.5
se muestra un diagrama de las estructuras éseas que corresponden al hueso
cortical mostrando como se acomodan estos canales.

Ostean
Hueso Compacto Lineas de ! . anal Harversiano
{ostean, sistema cemenio r‘_‘l Lamela concéntrica
haversiano) e Fihras de colageno
Cavidade Lamelas circunferenciales
Lamelas — internas
Intersticiales .
D N TR Ee b '
I L S {| -_{;'.I_if_.-_ s
Periosieo gkl .,_:-_]::jj_.E !'lu-ﬁ"u'ﬁ % ]
| ?I'.:. _' I I_ 'I _I"‘.'.— { ~ Hueso
\ Yy TEATTANG: § B | et v Lh Esponjeso
1) \_._L,JJ_.-I\ __ o .
Lamelas circunferenciales | .51 de Vollomann's
exteriores Lamela concénirica

Figura 1.5 Diagrama de las estructuras dseas en el hueso cortical (Weiss, 1988).

Ademéas de los canales haversianos existen canales oblicuos (canales de
Volkmann) que se conectan a los primeros formando una compleja red interna que
conecta la superficie exterior del hueso con la interior. La orientacion longitudinal
de los canales haversianos (Figura 1.5) explica la mayor resistencia en traccion y
compresion de la diéfisis cuando se carga perpendicular a su eje.

El remodelado de hueso lo mantiene competente tanto biomecanica como
metabolicamente. El hueso fibroso inmaduro, formado en la metéafisis es
estructuralmente inferior que un hueso maduro, ademas la calidad de los huesos
de un adulto se deterioran con el tiempo, es por esto que el hueso se debe
reemplazar o renovar a si mismo. El reemplazo del hueso inmaduro (primario) por
el hueso maduro (secundario) ocurre por re absorcion, seguido de la formacion de
hueso lamelar.
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El hueso secundario es continuamente destruido y reemplazado por nuevas
generaciones de hueso, las velocidades de renovacion de un hueso adulto, para el
caso de hueso cortical es de 20 afios mientras que en el caso del hueso
esponjoso es entre 1 y 4 afios, lo que permite reparar todos los dafios
estructurales (Parfitt, 1983).

El remodelado del hueso tiene efectos negativos y positivos en la calidad del
hueso. Este sirve para eliminar los microdafios, para reemplazar el hueso muerto
o hiper-mineralizado y adapta la microarquitectura a los esfuerzos locales. En el
caso del hueso trabecular puede perforar o remover trabéculas y en el hueso
cortical aumenta su porosidad, disminuye su espesor y posiblemente reduce su
resistencia.

1.4 COMPOSICION DEL HUESO.

El hueso estd compuesto de 65% mineral, 35% de una matriz organica, células y
agua. El hueso mineral tiene forma de pequeios cristales en forma de agujas,
placas y barras localizadas entre las fibras de colageno. ElI mineral es conocido
como hidroxiapatita Ca;o(PO4)s(OH),, teniendo constituyentes como carbonatos,
citratos, magnesio, fluoruros y estroncio incorporados dentro de los cristales o
adsorbidos en la superficie de los cristales. La matriz organica consiste de 90%
coldgeno y cerca del 10% de proteinas no colagenas de las que no se sabe
especificamente su funcion (Lian, et al., 1999).

Cada lamela presente tanto en el tejido cortical como en el esponjoso consiste
principalmente de colageno y mineral en forma de cristales de hidroxiapatita. Las
propiedades mecéanicas de los tejidos del hueso dependen de las composiciones
minerales y de hidroxiapatita ya que se ha demostrado que contribuye
significativamente en la rigidez del hueso cortical, mientras que el contenido de
coldgeno gobierna la ductilidad después de la fluencia. El tejido del hueso
esponjoso tiene un contenido de calcio significativamente mas bajo que el hueso
cortical, mientras que la cantidad del fésforo es la misma (Tabla 1.2).

Tabla 1.2 Composiciones del tejido esponjoso y cortical (Cowin, 2001).

Propiedades Tejido esponjoso ‘ Tejido cortical
Contenido de calcio [mg/g] 257 271 (bovino)
Calcio [ % peso] 34.4 38.5 (humano)
Contenido de fosforo [% 18.1 17.9 (humano)
peso]
Agua [% volumen] 27 22.9 (humano)
Densidad del tejido [g/cc] 1.874 2.914(humano)
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1.5 FIBRILLAS DE COLAGENO.

Las fibrillas de coldgeno estan formadas por el ensamble de moléculas
compuestas de cadenas de tres polipéptidos que se enrollan y se fijan mediante
enlaces transversales en una configuracion de hélice (Figura 1.6).

® GLICINA
- AM]]\IOAC]DUS(PREDO]\'[INANTEN[ENTEJ

Figura 1.6 Arreglo de triple hélice del coldgeno (Fung, Yuang-Chen, 1993).

El colageno tipo | consiste de fibrillas relativamente delgadas (78 nm de diametro)
resultado del ensamble de moléculas de 2 cadenas de a;(l) y una cadena de ay(ll),
que difieren ligeramente en su composicion de aminoacidos y en su secuencia (An
y Draughn, 2000). Las moléculas estan ensambladas de tal forma que presentan
estriaciones peridédicas que pueden observarse con microscopia electrénica. Se
encuentra abundantemente en la dermis, el hueso, el tendén y la cornea, su
funcion principal es la de resistencia a la traccion.

El colageno tipo 1l se encuentra sobre todo en el cartilago. Forma fibrillas finas de
10 a 20 nanOGmetros, pero en otros microambientes puede formar fibrillas mas
grandes, indistinguibles morfologicamente del colageno tipo I. Estan constituidas
por tres cadenas a;(ll) de un Unico tipo. Su funcién principal es la resistencia a la
presion intermitente.

El colageno tipo Il abunda en el tejido conjuntivo laxo, en las paredes de los vasos
sanguineos, la dermis de la piel y el estroma® de varias glandulas. Esta constituido
por una clase Unica de cadena a;(lll). Su funcién es la de sostén de los 6rganos
expandibles.

El colageno tipo IV es el colageno que forma la lamina basal que subyace a los
epitelios®. Es un colageno que no se polimeriza en fibrillas, sino que forma un
fieltro de moléculas orientadas al azar. Su funcién principal es la de sostén y
filtracion.

! Estroma: armazon o trama de un tejido, que sirve para sostener entre sus mallas los elementos
celulares.

Z Epitelio: tejido formado por una o varias capas de células yuxtapuestas que constituyen el
recubrimiento interno de las cavidades, 6rganos huecos, conductos del cuerpo y la piel.

11
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1.6 FASE MINERAL.

La sustancia mineral mas abundante en el hueso es el fosfato de calcio
hidroxiapatita (HA), su estructura cristalina puede describirse como un
empaguetamiento hexagonal compacto de atomos de oxigeno con el resto de los
elementos ocupando los huecos tetraédricos y octaédricos (figura 1.7).

Figura 1.7 Estructura cristalina de la hidroxiapatita proyectada sobre el plano 0001
(Sastre et al., 2004).

Este mineral se presenta en cristales de 20-70 [nm] de largo por 3-5 [nm] de
espesor, que pueden aparecer en forma de agujas, placas, barras u otras (Figura
1.8). Estos cristales estan atrapados entre las fibras de colageno por lo que la
orientacion de éstas determina la de los cristales. El eje mayor de los cristales es
aproximadamente paralelo al de las fibras con un ligero angulo. Se distribuyen
regularmente en intervalos de 60-70 [nm] y son estabilizados por una sustancia
cementante amorfa que se compone de proteinas.

““\‘ 3

Figura 1.8 Prticulas de hidroxiapatit con‘fbrrﬁa de flor (Martins).
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Los iones mas abundantes son fosfato, calcio, oxidrilo, carbonato y citrato,
algunas de estos se incorporan en el borde o en la superficie de los cristales y
otras como los iones carbonato que sustituyen a los iones de la molécula principal
(HA). En el caso especifico del carbono se obtiene carbohidroxiapatita y se trata
de una sustitucion muy comun entre 4 y 6 % de las moléculas (Currey, 2002). La
matriz inorganica o fase mineral tiene como funciones principales servir como
reserva de iones y proporcionar al hueso casi toda su rigidez y resistencia.

1.7 NIVELES DE ORGANIZACION DEL HUESO.

Los principales constituyentes del hueso son el colageno tipo | y la fase mineral.
Claramente las propiedades mecanicas del hueso son de alguna forma
dependientes de las propiedades de los constituyentes. Esto significa que el hueso
se puede considerar como un material compuesto en el cual sus propiedades van
a variar segun el nivel estructural al que se esté estudiando. Los bloques de
construccion basicos (nivel 1) son las fibrillas de colageno y los cristales en forma
de placas extremadamente pequefias de carbonato de apatita, con sélo decenas
de nanometros de ancho y longitud y unos 2-3 [nm] de espesor. Estas placas
estan colocadas en forma ordenada dentro del marco de colageno (nivel 2)
formando las fibrillas de colageno mineralizado. Las fibrillas mineralizadas estan
ordenadas en arreglos paralelos (nivel 3). Al siguiente nivel jerarquico, estos
arreglos de mineral lleno de fibrillas de coldgeno estan organizados en una
estructura tridimensional (nivel 4). En el caso del hueso osteonal, la estructura
tridimensional es facilmente observada en las lamelas del hueso, ya que estan
organizadas dentro de estructuras cilindricas llamadas osteones (nivel 5) (Rho, et
al., 1998). A la estructura que divide al hueso en cortical y trabecular (nivel 6) y
finalmente al hueso completo (nivel 7). A cualquier nivel jerarquico, se presentan
distintas propiedades mecanicas por lo que es aceptable considerarlo como un
material compuesto.

En la figura 1.9 se observan los distintos niveles jerarquicos del hueso:

Nivel 1: Cristales aislados de hueso humano (lado izquierdo) y fibrillas de colageno
decoloradas del tenddn de un pavo (lado derecho), obtenida mediante un
microscopio electronico de transmision (TEM).

Nivel 2: Microfotografia de una fibrilla de colageno mineralizado del tendén de un
pavo, obtenida mediante un microscopio electrénico de transmision (TEM).

Nivel 3: Microfotografia de una seccién delgada del tenddn del pavo mineralizado,
obtenida mediante un microscopio electrénico de transmision (TEM).

Nivel 4: Modelos de la organizacion de los patrones de fibrillas encontrados en la
familia de materiales de hueso.

Nivel 5: Microfotografia de un ostedn de hueso humano, obtenida mediante un
microscopio electronico de barrido (SEM).

Nivel 6: Microfotografia de una seccidon fracturada de un fémur fosilizado de
humano.

Nivel 7: Hueso de bovino completo.

13
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Nivel 6. Hueso esponjoso y compacto

Nivel 5, Osteones

Nivel 4. Patrones de fibrillas

Nivel 3. Coleccion de fibrillas

i
-

. 200nm

St

Nivel 2: Fibrillas de coldgeno mineralizado Nivel 1. Componentes mayores

Figura 1.9 Niveles jerarquicos de organizacién del hueso. (Cowin, 2001)
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CAPITULO 2 COMPORTAMIENTO MECANICO DEL HUESQ

Las propiedades mecanicas del
hueso son una serie de parametros
basicos que reflejan su estructura y
funcionamiento y pueden ser medidos
mediante pruebas sobre una unidad
anatomica completa 0 especimenes para
observar  componentes  estructurales
particulares.

El comportamiento mecéanico del
hueso en situaciones fisiologicas normales
es similar al de un material elastico sin
cambio en su apariencia exterior.

A diferencia de los materiales
inorgénicos, el hueso tiene mecanismos
de adaptacion, que le permiten repararse a
si mismo, con lo cual se alteran sus
propiedades y morfologia.

Cabe mencionar que si bien hasta
ahora se ha hablado del hueso en general,
en este momento aparecerd con mas
frecuencia informacién acerca del hueso
trabecular ya que sobre éste se enfoca el
modelo.
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2.1 PARAMETROS DE IMPORTANCIA EN LA CURVA CARGA -
DESPLAZAMIENTO.

Si bien los parametros que a continuacioén se presentan, son los que normalmente
se estudian en esta clase de pruebas, es importante especificar cual es su
significado en pruebas realizadas sobre hueso.

La pendiente de la region elastica de la curva carga-desplazamiento representa la
rigidez de la estructura, que estad intimamente relacionada con su nivel de
mineralizacion. Ademas algunas otras propiedades biomecéanicas pueden ser
observadas, la carga ultima representa la integridad de la estructura del hueso, es
decir que a un valor superior el hueso simplemente se fractura, el trabajo para la
falla “U” que es la cantidad de energia necesaria para romperlo, mientras que el
desplazamiento ultimo esta inversamente relacionado con su fragilidad (Figura
2.1).

Carga Ultimaf ; Fractura

Carga

/. /;/

p Desplazamiento

Ultimo desplazamento du

Figura 2.1 Curva carga-desplazamiento, ilustrando los cuatro paradmetros biomecanicos
para el espécimen de hueso: Carga ultima, rigidez (S), trabajo de falla (U), desplazamiento
altimo.
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2.2 FACTORES QUE INFLUYEN EN LAS PROPIEDADES MECANICAS DEL
HUESO.

Los factores se pueden dividir en dos: (1) Sistematicos o factores in vivo, como lo
son la edad, sexo, especie, funcién, composicién y hormonas, y (2) factores in
Vitro  tales como el embalsamado, congelamiento, secado, métodos de
esterilizacion, preparacion de muestras y maquinado, debido a que para efecto del
modelado no son importantes los factores in Vitro, a continuacién Unicamente se
describen los factores sistematicos.

Edad: A diferencia de los animales el ser humano sufre del efecto conocido como
envejecimiento, ya que los primeros no sobreviven mucho tiempo después de la
etapa maternal. En general, con la edad hay un incremento en el contenido
mineral del tejido 6seo, lo cual aumenta la resistencia y rigidez, pero esto sucede
hasta que se llega a la etapa de madurez, que en los seres humanos es a los 35
afos, después empieza un decaimiento de las propiedades propiciado por la
disminucion del contenido mineral (Tabla 2.1).

Tabla 2.1 Datos de especimenes humedos a temperatura ambiente (Fémur/Tibia)
Burstein et al., 1976).

20-30 30-40 40-50 50-60 60-70 70-80 80-90
Médulo
Elastico
[GPa]
Traccion 17/18.9 17.6/27 17.7/28.8 | 16.6/23.1 | 17.1/19.9 | 16.3-19.9 | 15.6/29.2

Compresion 18.1 18.6/35.3 | 18.7/30.6 | 18.2/24.5 | 15.9/25.1 18/26.7 15.4/25.9

Resistencia
Max.
[Mpa]

Traccién 140/161 136/154 139/170 139/164 129/147 129/145 120/156

Compresién 209 209/213 200/204 192/192 179/183 183/190 180/197

Deformacioén
Max. [%]

Traccion 3.4/4 3.2/3.9 3/2.9 2.8/3.1 2.5/2.7 2.5/2.7 2.4/2.3

Los efectos de la edad sobre el hueso esponjoso se reducen principalmente al
efecto que se observa en su arquitectura, conectividad y nivel de porosidad, pero
cabe mencionar que el hueso cortical adyacente se degrada de una forma similar
(Martinez, 2006).
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Sexo: En general, no existen diferencias respecto a la resistencia del hueso
cortical entre hombres y mujeres. La diferencia es la cantidad de masa, es decir
gue los hombres cuentan con esqueletos mas grandes y pesados pero no
necesariamente mas densos. Sin embargo, después de la menopausia los huesos
femeninos aceleran las velocidades de resorcién®, lo que aumenta su porosidad y
produce un material mas débil.

Especies: Las propiedades del hueso de los mamiferos difieren de forma
considerable en valores absolutos. Por ejemplo el médulo de elasticidad de un
fémur de humano es 17.6 [GPa], mientras que el de un caballo es 25.5 [GPa] y el
de un cerdo 14.9 [GPal].

Composicion: El contenido mineral en el tejido 6seo varia con la especie, edad,
funcibn mecanica del hueso, salud, etc. Todos estos factores son
interdependientes. El nivel de masa mineral va desde el 40 al 70% de la masa
total del hueso, aun que en algunos casos extremos se puede alcanzar hasta un
80%.

Para valores elevados de mineralizacion se tienen mayores constantes elasticas
pero reducidas energias de fractura e inversamente para bajos valores de
mineralizacion se asocian elevados valores de energia de fractura y bajos
modulos de elasticidad.

La reducida energia absorbida antes de la fractura para el caso de una elevada
mineralizacion puede ser causada por la falla de varios mecanismos para frenar el
crecimiento de grietas, y se presenta cuando la cohesién entre los distintos
bloques de hueso es baja (fibrillas mineralizadas de hueso, lamelas, osteones,
etc.), ya que cuando el contenido mineral es alto y existe la presencia de una
grieta, ésta encuentra a su paso un material practicamente homogéneo (una sola
fase), por lo que tendera a propagarse y a causar una falla rapida.

Funcién: Un ejemplo que demuestra que las propiedades mecénicas difieren de
acuerdo a las funciones que realizan, se observa entre el fémur de bovino y la
cornamenta de un ciervo. El primero es rigido y relativamente resistente y el
segundo es relativamente menos rigido pero mucho mas tenaz ya que esta
normalmente sometido a altos impactos.

! Resorcion: Parte de la remodelacién 6sea que consiste en la destruccion del hueso viejo o

dafiado.

18



Capitulo 2 Comportamiento Mecénico de Hueso

Los niveles de actividad de la vida diaria tienen un efecto sobre la masa del tejido
0seo0. La masa de un hueso esta determinado por el equilibrio entre dos procesos
de remodelacioén: la resorcion y la deposicion de las superficies del periosteo y el
endosteo. El aumento de la carga lleva a un aumento en la cantidad de masa
mientras que una disminucién de la carga da como resultado que la masa
disminuya (Currey, 1984).

Hormonas: El cese de produccion de estrogenos en la mujer ya sea de modo
natural o por medios quirdrgicos, afecta significativamente el metabolismo del
hueso reduciendo la masa del mismo y afectando su calidad.

Durante el embarazo y la lactancia, la homeostasis de calcio se altera para
satisfacer las necesidades del feto y al mismo tiempo previene una pérdida de
hueso que pueda ser peligrosa para la madre.

2.3 COMPORTAMIENTO MECANICO DEL HUESO ESPONJOSO.

El hueso esponjoso tiene una estructura celular: estd compuesto de una red
conectada de barras y placas. Debido a esto, su comportamiento mecanico es
similar a los materiales celulares como las espumas poliméricas.

La curva esfuerzo-deformacion para solidos celulares en compresion esta
caracterizada por tres regimenes (Figura 2.2): Régimen elastico lineal,
correspondiente a la flexion de los bordes o la deformacion de las paredes; el
esfuerzo meseta (plateau), correspondiente al colapso progresivo de la celda por
pandeo elastico, cedencia plastica o fractura fragil, dependiendo de la naturaleza
del sélido del que estad hecho el material; y la densificacién, correspondiente al
colapso de las celdas a través del material y de la carga subsecuente de los
bordes y de las caras de las celdas, unas sobre otras.

Muchos materiales celulares tienen bajas densidades relativas (10 — 20% aprox.)
de tal forma que puedan ser sometidos a grandes deformaciones (70-80%) antes
de que ocurra la densificacion. En tension la respuesta lineal elastica es la misma
por lo menos a bajas deformaciones. Cuando la deformacién aumenta, las celdas
tienden a orientarse en la direccion de las cargas, aumentando la rigidez del
material hasta que ocurra el esfuerzo de falla del material.

A bajas deformaciones el comportamiento es lineal elastico. En celdas con
estructura asimétrica, las barras o las placas se intersectan unas con otras en sus
puntos medios, causando flexion elastica en las paredes de las celdas. En celdas
con estructura columnar, las barras y las placas se apilan unas sobre otras, y la
deformacién en direccion longitudinal es por compresion axial de las paredes de
las celdas. En la direccion transversal, las celdas no estan alineadas y la
deformacién se da por pandeo al igual que en las celdas asimétricas (Gibson,
1985).
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Si las barras o las placas tienen una elevada relacién entre longitud y espesor, la
falla se da por flexion elastica, tanto en especimenes hiumedos como secos. Pero
a bajas relaciones los especimenes humedos sufren microgrietas mientras que los
secos fracturan de forma fragil.

La segunda etapa continGa a un esfuerzo constante hasta que las paredes de las
celdas se encuentran unas con otras. Una vez que esto pasa la resistencia a la
carga aumenta, en la ultima pendiente creciente de la curva.

En la Figura 2.2 se observan las tres etapas que describen el comportamiento
mecanico del hueso esponjoso, donde cada una de las curvas pertenece a una
distinta densidad relativa y donde a un valor mayor de ésta se tiene una mayor
resistencia mecanica.
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Fig. 2.2 Curvas caracteristicas de hueso esponjoso (Gibson, 2004).

El comportamiento mecanico de los materiales celulares depende de tres
parametros, el tipo de estructura que forman las celdas, la fraccién volumétrica de
sélido o la densidad relativa y las propiedades del material de la pared de la celda.

El hueso esponjoso es altamente poroso, tiene una estructura interna de
trabéculas, que estdn compuestas de cristales de hidroxiapatita dentro de una
matriz de fibras de colageno. Las propiedades mecanicas de la matriz del hueso
son las que influyen primariamente en el comportamiento mecanico.

La estructura trabecular (arquitectura) del hueso esponjoso es el segundo factor
en importancia para las propiedades. La estructura puede tener distintas formas.
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En todos los casos sin embargo el espesor promedio de las trabéculas o las
placas es mas o menos el mismo (150 a 200 um). En algunas de estas
estructuras las trabéculas tienen orientaciones preferenciales, en otras esa
orientacion es dificil de distinguir. La presencia de la orientacién preferencial es de
importancia particular de la anisotropia mecanica del hueso esponjoso (Mullender,
et al., 1996).

2.4 PROPIEDADES DEL HUESO ESPONJOSO.

El hueso esponjoso se encuentra principalmente cerca de las terminales de los
huesos largos y en los cuerpos vertebrales. En los huesos largos, distribuye las
cargas mecanicas desde las superficies articulares hasta el hueso cortical,
mientras que en las vértebras es el constituyente principal que absorbe la carga.

Las fracturas del hueso bajo condiciones como la osteoporosis generalmente
ocurren en las regiones de hueso esponjoso. Las enfermedades en el esqueleto,
como la osteoartritis', pueden estar relacionadas con las propiedades mecanicas
del hueso subcondrial, por lo tanto la calidad mecanica del mismo es un parametro
importante de la integridad y riesgo de fractura en el hueso.

Aunque la resistencia del hueso esponjoso es el parametro mas relevante para el
riesgo de fractura, las propiedades elasticas determinan el comportamiento
mecanico durante las actividades de la vida diaria. Durante tales actividades, las
deformaciones en el hueso generalmente no exceden las 3000 pe, y los
experimentos han demostrado que su comportamiento constitutivo puede ser
considerado dentro del rango lineal.

Las propiedades elasticas permiten observar como las cargas aplicadas desde las
uniones del hueso subcondrial se distribuyen a lo largo del hueso, asi mismo su
efecto sobre el riesgo de fractura, ya que determinan las condiciones de carga
locales en las regiones de inicio de falla del hueso esponjoso. Finalmente también
estan correlacionadas con la resistencia, por lo que los valores pueden ser
utilizados para estimar el riesgo de fractura.

El hecho de querer determinar las propiedades mecanicas del hueso dentro del
proyecto, es debido a la dispersién de resultados que se presentan en la literatura,
ya que los rangos reportados son muy amplios y por lo tanto no se tiene la certeza
de cual es el correcto (Tabla 2.2).

! Osteoartritis: Enfermedad de las articulaciones que afecta primordialmente al cartilago, donde su
superficie se rompe y se desgasta causando que los huesos se muevan uno contra el otro,
causando friccion, dolor, hinchazén y pérdida de movimiento en la articulacién. Con el pasar del
tiempo, la articulacion pierde su forma normal.
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Tabla 2.2 Médulos de Young para hueso trabecular (Gibson y Ashby, 1997).

Referencias Tipo de hueso
Pruebas
mecanicas
Ryan y Williams BF 0.76
(1989)
Kuhn et al. (1987) HT 3.17
H cortical 3.8
Choi et al. (1990) HPT 4.59
H cortical 5.44
Townsend et al. HPT 11.4 (seco)
(1975) 14.1 (humedo)
Runkle y Pugh H DF 8.69 (seco)
(1975)
Pruebas de
ultrasonido
Ashman y Rho BF 10.9
(1988) HF 13
Andlisis por
elemento finito
Puga et al. (1973) H DF E < E compacto
Williams y Lewis HPT 1.3
(1982)
Mente y Lewis HF 5.3 (seco)
(1987)
Rietbergen et al. HPT 2.23-10.1
(1995)

B = bovino, H=Humano, F = Fémur, T = Tibia, P = Proximal, D = Distal.
Aqui representan algunos datos que complementan las propiedades del hueso:
Densidad de hueso humano1800-2000 [kg/m®] y de bovino 2060 [kg/m?®].
Moédulo de Young de hueso humano en la direccién longitudinal 17, radial y
tangencial 11.5 [GPa] y en bovino en la direccion longitudinal 22.6, radial y

tangencial 10.2 [GPa].

Médulo cortante de hueso en la direccion longitudinal-radial y longitudinal-
tangencial para hueso humano 3.3 y para bovino 3.6 [GPa].

Coeficiente de Poisson L-T y T-R para humano 0.41 y L-R y L-T para bovino .36
(Gibson y Ashby, 1997).
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2.5 DETERMINACION DE LA RELACION ENTRE ESTRUCTURA Y
PROPIEDADES.

Las relaciones tedricas entre los aspectos estructurales de construcciones y sus
propiedades elasticas pueden ser derivadas Unicamente para las construcciones
mas simples. Sin embargo en algunos casos es posible idealizar la arquitectura
trabecular en una regién de hueso esponjoso como una estructura repetitiva
construida de celdas unitarias relativamente simples. Estos modelos idealizados
han sido utilizados para derivar las bases tedricas de la relacion entre las
propiedades mecanicas y la fraccion volumétrica. Pero tienen la desventaja de no
representar la arquitectura trabecular.

La mayoria de los estudios que se encargan de encontrar las relaciones entre las
constantes elasticas y los parametros estructurales son de una naturaleza
empirica. El protocolo utilizado es practicamente el mismo: los parametros
estructurales y mecanicos son medidos para un gran nimero de especimenes de
hueso esponjoso y un modelo estadistico se usa para correlacionar los resultados.
Muchos investigadores han encontrado fuertes correlaciones entre las constantes
elasticas y los pardmetros estructurales, la forma precisa de tales relaciones se
mantienen controversiales, debido al insuficiente conocimiento de las causas
responsables de las diferencias observadas.

Se han realizado pruebas mecanicas para determinar las propiedades elasticas
del hueso, mientras que los pardmetros estructurales se miden en secciones en
dos dimensiones o en la superficie de los especimenes.

Los resultados de estos estudios son inevitablemente afectados por las
inexactitudes en las mediciones de los parametros experimentales durante las
pruebas, pero primordialmente en la heterogeneidad natural entre los
especimenes, ya que las mdultiples variables que afectan el comportamiento
mecanico se traducen en muestras de hueso con propiedades mecénicas
distintas. Este conjunto de efectos explica por que las relaciones encontradas en
un estudio difieren de otros.

2.6 RELACION ENTRE LAS PROPIEDADES ELASTICAS Y LA DENSIDAD
ESTRUCTURAL.

La medicion de la densidad se determina mediante el principio de Arquimedes:

PHueso = PFiuido __ W (2.2)
W-S

Donde W es el peso seco y S el peso sumergido, pero para esta clase de
medicion se debe remover por completo la médula y como esto no es del todo
posible, da lugar a errores en la medicion.
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Otra medicion de densidad comunmente utilizada es la de la densidad aparente.
Esta es calculada obteniendo la densidad del hueso pesandolo y dividiéndolo
entre su volumen con todo y poros y midiendo su porosidad utilizando técnicas
histomorfométricas.

P= [1 - (pAparente / pHueso )] (2.2)
Donde P es la porosidad.

En un estudio muy citado de (Carter y Hayes, 1977), encontraron una relacion
cubica entre el modulo y la densidad estructural para un grupo de huesos
humanos y de bovino, con especimenes de cortical y esponjoso.

Estudios posteriores han indicado que una relacion cuadratica puede ajustarse
mejor al hueso trabecular humano. En una revision (Rice et al., 1988) combinaron
los resultados de distintos estudios y encontraron que una relacion cubica explica
el 74% de la varianza en el modulo axial, mientras que un modelo cuadratico
explica el 78%. Por lo que se puede concluir que no existe una diferencia clara
para determinar a que modelo se ajustan mejor los datos. Estudios mas recientes
no limitan sus resultados a un modelo cuadratico 0 cubico sino que se ajustan a
una forma mas general: E = ap®. Los resultados de estos estudios han indicado
que la potencia p entre el médulo longitudinal y la densidad estructural es cercana
a 2, pero también valores superiores a éste (p= 2.6) en estudios que incluyen
especimenes con un amplio rango de densidades y sitios. Se han encontrado
coeficientes de correlacion entre el hueso esponjoso y la densidad muy elevados,
por ejemplo (Hodgkinson y Currey, 1992) determinaron la relaciébn para 24
especimenes de hueso esponjoso humano con un amplio rango de densidades
aparentes, y encontraron una relacion que puede explicar el 94% de la variacion
en el médulo de Young:

E =0.003715 p-°° (2.3)
Donde la densidad esta en [kg/m?).

En todos los estudios mencionados antes, se han utilizado pruebas
experimentales para medir el modulo elastico del hueso.

En la Figura 2.3 se pueden observar los resultados mencionados anteriormente en

una grafica comparativa donde en las abscisas se muestra la densidad estructural,
mientras que en las ordenadas se tiene el médulo de elasticidad.
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Figura 2.3 Diferentes modelos publicados en la literatura de la dependencia del médulo de
Young con ladensidad hueso esponjoso.

Recientemente (Yang et al., 1999) determinaron el tensor de rigidez promedio para
141 especimenes, en términos de la fraccion volumétrica V,, que se define como:

V, (hueso) = Volumen del hueso trabecular (2.4)
Volumen de hueso trabecular + Volumen del espacio con médula

Con lo que las constantes elasticas ortotrépicas obtenidas son:

Ei = E (1240 V\*®), Ex=E(885V,®), Ez=E(529V,*%), (R?=0.924)
Gas = E (633.3 V, %), Gi3=E (633.3V, ), G,= E (972.6 V,*®), (R?=0.884)

Vo3 = E (0.256 V, %) v13 = E (0.316 V, ***Y), vi, = E (0.176 V, %), (R? = 0.755)
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2.7 DEPENDENCIA DE LAS CONSTANTES ELASTICAS SOBRE LAS
PROPIEDADES DEL TEJIDO.

De la observacion de la microarquitectura del tejido del hueso esponjoso, parece
improbable considerar al hueso como un material isotrépico; las fibras de colageno
son altamente orientadas a lo largo de la direccion longitudinal trabecular. Esto
aparenta mas tener un comportamiento transversalmente isotropico. Sin embargo
la mayoria de las trabéculas, son cargadas a compresion o a flexion, donde para
estos modos de carga, Unicamente el médulo de Young longitudinal tiene
importancia. Consecuentemente el tejido de material anisotropico puede ser bien
representado como un material isotrépico, con un modulo efectivo isotrépico que
represente la rigidez longitudinal del tejido.

El valor para este Modulo de Young efectivo puede ser obtenido comparando los
resultados de analisis por elemento finito y pruebas experimentales para el mismo
espécimen. El modulo del tejido isotrépico escogido en los andlisis en elemento
finito determina los valores absolutos de las constantes elasticas del hueso
€sponjoso.

Para especificar un médulo de Young inicial Einicias para los andlisis, el factor de
escala k puede ser determinado para aproximar los resultados del modelo con los
experimentales. Por lo que el modulo de Young del tejido es calculado

Etejido = K Einicial (2.5)

Los valores encontrados para el médulo de Young del tejido cuando se utiliza esta
clase de aproximacion estdn generalmente en el rango de 4 a 8 GPa (van
Rietbergen et al., 1995), pero también se han reportado valores mas elevados de
hasta 14.6 GPa (van Rietbergen et al., 1997).

En estudios actuales se han medido las propiedades elésticas y la resistencia
utilizando pruebas estandar ingeniériles como pruebas de traccion, pruebas de
flexibn en tres o cuatro puntos, etc. Los valores encontrados en estas, son
modulos que van de 0.76 a 10 GPa, de 3.2 a 5.4 GPa en pruebas de flexion en
tres o cuatro puntos (Cowin, 2001).

El principal problema al utilizar pruebas estandares de ingenieria es el tamafio tan
pequefo de las trabéculas (espesores de 100 a 200 um; longitudes de 1 a 2 mm),
lo que resulta en errores en las mediciones de los desplazamientos y en
consecuencia en el célculo del modulo. Otro problema es la forma irregular de las
trabéculas, ya que las pruebas estandar requieren de una forma determinada, y
para el caso donde se maquinan los especimenes no se tiene bien determinado
cual es el efecto del maquinado en la rigidez del material. Otros métodos
ingeniériles como mediciones por ultrasonido, obtienen modulos entre 11 y 15
GPa, mientras que por nanoidentacion se han medido médulos entre 15 y 20 GPa
(Cowin, 2001).
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Basado en la gran cantidad de resultados obtenidos de los estudios anteriores, se
ha cuestionado si se pueden definir del todo las propiedades del hueso trabecular.
El tejido del hueso es una estructura a distintos niveles de organizacion y
consecuentemente con distintas propiedades, por lo que dependiendo de la
prueba se estan midiendo distintas propiedades.

La relacion de Poisson no puede ser determinada simplemente escalando los
resultados por elemento finito con los resultados experimentales, ya que las
propiedades del tejido isotrépico son una funcion no lineal de la relacién de
Poisson, por lo que no existe un factor de escala. Sin embargo mediante distintos
analisis por elemento finito se ha demostrado que la variacién de la relacion de
Poisson del tejido del hueso tiene un efecto minimo en el comportamiento de los
modelos (Ladd y Kinney, 1998) consecuentemente la mayoria de los estudios han
utilizado el razonable valor de 0.3 para las propiedades del tejido.

2.8 PROPIEDADES UNIAXIALES: HETEROGENEIDAD Y ANISOTROPIA.

Dado que la fraccidén volumétrica y la arquitectura dependen del sitio anatémico,
especie, edad y patologias como la osteoporosis, existe una tremenda variacion
en los esfuerzos de falla en el hueso trabecular. Valores promedios por sitio del
cuerpo humano pueden ir desde 2 MPa en el cuerpo vertebral hasta por arriba de
7 MPa en el fémur distal (Tabla 2.3).

Tabla 2.3 Valores promedio de la densidad aparente, Modulo elastico y propiedades ultimas
a compresion para especimenes de hueso trabecular humano tomadas de distintos sitios
anatomicos (Cowin, 2001).

Estudio No. Edades No. Densidad Esfuerzo Médulo de
Cadaveres Muestras [g/cm?] altimo elasticidad
[Mpa] [Mpa]
Tibia 9 59-82 121 0.29 5.33 445 2.02
proximal
Fémur 4 25-82 49 6.76 441
10 58-83 299 0.5 7.36 389
Espina 42 15-87 40 0.24 2.45 67 7.4
[imbar
11 32-65 22 0.17 2.23 291 1.45
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Otros sitios como la tibia proximal cuando la carga es aplicada en la direccion, en
la que estan orientadas las trabeculas, pueden tener resistencias promedio de 23
Mpa (Keaveny, et al., 1994).

Considerando el efecto de la edad (Figura 2.4), el esfuerzo dltimo se reduce en un
7% por década para el fémur humano proximal para edades de 20 a 100 afios,
debido a la disminucién de la fraccion volumétrica, y casi 11% por década para
hueso vertebral en un rango de edades similares. Los efectos de la edad,
particularmente los cambios en la resistencia en la direccion transversal de carga,
se acenttan en las mujeres de alrededor de 50 afios, debido presumiblemente a
los cambios hormonales asociados a la menopausia (Mosekilde, 1989). Para la
tibia proximal humana, la mas alta resistencia se ha encontrado en especimenes
de entre 40 y 50 afios, de forma similar ocurre para la columna donde se presenta
entre los 30 y los 40 afios (Mosekilde y Mosekilde, 1986).

Esfuerzo -y ¥ 1581 100 X
Ultimo 16 -
[MPa]

0 20 10 60 BOD 100 120

Edad [afios]

Figura 2.4 Dependencia de la resistencia a la compresion con la edad (Mosekilde y
Mosekilde, 1986).

La anisotropia del hueso esponjoso medida en pruebas mecanicas es el resultado
de la estructura trabecular y de la anisotropia de la matriz del hueso trabecular. Si
la anisotropia del tejido del hueso juega un rol importante para la anisotropia del
hueso esponjoso a un nivel evidente, entonces el comportamiento del hueso
esponjoso no puede ser predicho de las mediciones de la arquitectura Gnicamente.

Dado que el hueso trabecular es anisotrdpico, la resistencia solo depende de la
orientacion del especimen con respecto a las cargas. De forma interesante, esta
dependencia puede cambiar con la edad, reflejando cambios en la densidad y en
la arquitectura.
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Los cambios relacionados con la edad del hueso trabecular han sido estudiados
por Mosekilde (1989), donde se proponen ecuaciones lineales que describen el
cambio que van sufriendo las trabéculas con la edad.

ECUACIONES

Machos (Moschilde, [UsY)
20 EDAD + 2052 (pum) .72
L4493 EDAD 4 i .25 [2 8}
10 EDAD + 4 n) 65, '
EDAD + -

Hembras (Mosekilde, 1989

—0.80 EDAD +4 ' W), F 0.67.
i 0.057 EDAD + 196.2 (um), 0035,
dy = [6.01 EDAD + 1614 (um), r=0.72

dy = B9 EDADA+ 3329 (nm),  r = 0.66,

(2.7)

Para ambos (Maosekilde, 1U8%)

ty = = 1.03EDAD 189.0(um), ¢ = —0.7].
= 0.14EDAD + 208.0(um), 0.06.
dhy, = 13.74 EDAD -+ 288.0( um) = 0.79.

{, = 6. TAEDAD + 456.0(pm), 0.75.

Donde t, es el espesor de las trabéculas horizontales, t, el espesor de las
trabéculas verticales, dy, distancia entre las trabéculas horizontales y d, distancia
entre las trabéculas verticales.

Con todos estos datos, es claro que los esfuerzos de fluencia y ultimo del hueso
trabecular varian considerablemente con el sitio anatémico y la edad. Esto se ve
reflejado en la fracciéon volumétrica, la arquitectura-direccién de la carga. Por lo
tanto al hueso se le puede considerar heterogéneo y anisotropico.
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CAPITULO 3 MODELOS DEL HUESO

A lo largo de los afios se ha intentado
entender el comportamiento de los sélidos
celulares, creando modelos basados en distintas
teorias. En este capitulo se har4 un resumen de
los modelos enfocados al hueso trabecular, que
seran la base para el planteamiento del siguiente
capitulo.

Un namero considerable de investigadores
han utilizado modelos en elemento finito micro-
estructurales para el calculo de la rigidez del
hueso y el estado de esfuerzos para un gran
namero de especimenes (Van Rietbergen et al.,
1995; Ladd et al., 1998; Kabel at al., 1999). Por
ejemplo utilizando reconstrucciones seriales y
técnicas computacionales mas eficientes, Van
Rietbergen et al. (1995) han desarrollado
mediante un analisis tridimensional en elemento
finito, un cubo de hueso trabecular de 5mm para
calcular las propiedades del mismo.
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3.1 MICROMECANICA.

La mecanica del continuo trabaja con materiales idealizados, ya que asume que la
distribucion de esfuerzos y deformaciones dentro de un elemento del material
pueden considerarse como uniformes.

Sin embargo, en microescala los alrededores infinitesimales no son uniformes
conteniendo varios constituyentes con diferentes propiedades y formas. Por lo
tanto los campos de esfuerzos y deformaciones no son uniformes.

Uno de los principales objetivos de la micromecéanica es la de expresar en una
forma rigurosa y sistematica las cantidades continuas asociadas con una zona
infinitesimal del material en términos de los parametros que caracterizan la
microestructura de éste.

Partiendo de lo anterior, el objetivo del presente trabajo es representar mediante
un modelo micromecanico en elemento finito, las propiedades del hueso
esponjoso, intentando que se ajuste a lo que se observa microestructuralmente.

3.2 ELEMENTO DE VOLUMEN REPRESENTATIVO (RVE).

Es un concepto reportado por Nemat-Nasser y Muneo Hori en 1998, donde
consideran al RVE para un punto de masa continua, como un volumen del material
gue es estaticamente representativo de los alrededores infinitesimales en ese
punto. Al punto del material continuo se le llama macro-elemento, mientras que los
microconstituyentes correspondientes del RVE son llamados microelementos. Un
RVE debe incluir un gran nimero de microelementos de tal forma que sean
representativos de las propiedades del continuo.

La figura 3.1a muestra un continuo e identifica un punto P en el material rodeado
por un elemento infinitesimal del material. Cuando el elemento es magnificado se
observa como la figura 3.1b, donde se muestra su microestructura (Limites de
grano, cavidades, inclusiones, grietas, etc.).
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Macroescala Microescala
Continuo Inclusiones
e § oy
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Figura 3.1a) P es un punto material o un macro-elemento, b) Posible
microestructura de un RVE para los alrededores de P (Nemat-Nasser y Hori M.,
1990).

Cabe hacer notar que las dimensiones absolutas de los microconstituyentes
pueden ser grandes o pequefas, dependiendo del tamafio de la masa del continuo
y de los objetivos del andlisis. Otra cuestion a analizar es ¢que se puede
considerar como un microconstituyente esencial?, esto es un concepto relativo,
dependiendo del problema y del objetivo que se persigue en particular. Es por esto
que una de las decisiones mas importantes en un analisis de esta clase es la
definicion del RVE.

En la micromecénica el concepto de un RVE es usado para estimar las
propiedades del continuo en un punto del material, en términos de la
microestructura y los microconstituyentes. Las propiedades generalmente se
expresan como relaciones constitutivas, que son utilizadas en el balance de
ecuaciones para calcular la respuesta del continuo a las solicitaciones a las que
esta sometido. El balance de ecuaciones incluye: conservacion de masa, las de
momento lineal y angular y la de energia.

Ya que la microestructura del material va cambiando durante la deformacion, las
propiedades del RVE también se veran afectadas, de ahi que sea necesaria una
formulacién incremental como en el caso del hueso esponjoso debido al pandeo
de las trabéculas. Sin embargo para ciertos problemas elasticos esto no es
necesario y una formulacion en términos de esfuerzos y deformaciones totales es
suficiente.

El modulo elastico global y los tensores estan establecidos para un macro-
elemento representado por un RVE que consiste de componentes con
microcavidades y/o microgrietas. Para una microestructura fija, el incremento del
esfuerzo promedio, 00, se relaciona linealmente con el correspondiente
incremento en la deformacion promedio, 8¢, mediante la relacion &c = C : &¢.
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En muchos problemas el material posee una microestructura periédica lo que lleva
a un modelado totalmente distinto al utilizado cuando se tiene un RVE, desde
luego no existe en la realidad un material que presente una distribuciéon
perfectamente regular, pero en algunos casos se puede suponer que el material
en estudio la tiene y con esto obtener resultados Utiles sobre distintas propiedades
globales, pero hay que tener cuidado ya que si el material con el que se trabaja
presenta una irregularidad significativa en su estructura, los resultados se van a
alejar mucho de la realidad.

Por definicion el sdlido con una estructura periddica consiste de una coleccion
infinita de celdas unitarias, satisfaciendo la continuidad de desplazamientos y
tracciones a lo largo de los limites de la celda.

Considerando un modelo extendido infinitamente, lineal, elastico con
heterogeneidades variando peridédicamente. Los tensores van a ser funciones
periddicas de la posicion. Para una carga arbitraria, los campos de
desplazamiento, deformacion y esfuerzos no seran en general periédicos.

3.3 MODELOS DE CELDA UNITARIA DE HUESO ESPONJOSO.

Se tienen ejemplos de materiales naturales con celdas en forma de panal dentro
de los cuales estan la madera y el corcho, mientras que con celdas poliédricas se
incluyen el centro del tallo de las plantas y el hueso trabecular. Los ingenieros
disefian biomateriales con estructura celular para reemplazar o regenerar partes
del cuerpo. Un ejemplo son las espumas de titanio que estan siendo consideradas
como materiales sustitutos para hueso trabecular.

La respuesta mecanica de los sélidos celulares ha sido modelada mediante la
representacion de la estructura celular en distintas formas. Los modelos iniciales
desarrollados para analisis estructural de una celda unitaria como un hexagono en
dos dimensiones y un dodecaedro (poliedro 12 caras) o tetracaidecaedro (poliedro
de 14 caras) en 3 dimensiones.

La geometria de la celda unitaria hace el analisis manejable pero no da una
representacion exacta del material real. Una segunda opcion mas simple es usar
analisis dimensional para modelar los mecanismos de deformacion y falla
observada en el material celular sin especificar la geometria de la celda. Esta
aproximacion asume que la geometria de la celda es similar en esponjas de
distintas densidades relativas.

Una tercera aproximacion consiste en el uso de un analisis de elemento finito tanto
para estructuras regulares como aleatorias. El andlisis permite estudiar efectos
locales como imperfecciones. También puede ser usado en conjuncidn con
técnicas visuales como tomografias para modelar la geometria exacta de una
muestra en particular.
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La primera idealizacion considerando una celda unitaria, fue suponer un bloque
dividido en arreglos tridimensionales de elementos cubicos uno solido y uno
hueco.

Beaupré y Hayes (1985) suponen una estructura cubica conteniendo una cavidad
esférica, donde el diametro es mayor que la longitud de la celda, por lo que los
huecos se encuentran interconectados y dependiendo del diametro el material que
gueda en la estructura toma la forma de barras o de placas perforadas.

Figura 3.2 Celda unitaria basica que sirve para la construccién de un bloque de
hueso trabecular mediante elemento finito.

Baupre y Hayes (1985) suponen celdas equiaxiales donde a bajas densidades las
celdas son una red de barras mientras que a altas densidades su estructura es en
forma de platos perforados.

Gibson y Ashby (1997), suponen la misma estructura anterior, pero las celdas se
encuentran desfasadas lo que permite flexion de las paredes de las celdas.

Segun Gibson (1985), existen cuatro estructuras basicas de hueso esponjoso: la
asimétrica, celda abierta y con estructura de barras (figura 3.3 a); la asimétrica,
celda cerrada con estructura de placas (figura 3.3 c); la columnar, celda abierta
con estructura de barras (figura 3.3 d); y la columnar, celda cerrada con estructura
de placas (figura 3.3 e).
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Figura 3.3 Asignacion de modelos micromecanicos en funcién de la densidad
del hueso esponjoso (Gibson, 1985).

Las geometrias escogidas para los modelos son simples y altamente idealizadas y
solo en algunos casos toman en cuenta propiedades geométricas como la
anisotropia en el hueso esponjoso. En los modelos se usan argumentos
dimensionales, que no dependen de la geometria exacta del modelo lo que
provoca que los resultados numéricos difieran de la realidad pero si reproducen
los mismos mecanismos de deformacion.

3.4 ANALISIS DIMENSIONAL PARA SOLIDOS CELULARES.

A continuacion se presenta el analisis dimensional realizado por Gibson y Lorna
en el 2004 para celdas abiertas y celdas cerradas, estudiando cada una de las
zonas que se presentan en la curva esfuerzo-deformacion tipica de un soélido
celular.

Se parte del analisis dentro de la regién elastica, donde se obtienen las distintas
constantes elasticas en funcién de la densidad relativa, en el segundo analisis se
observa el efecto de la densificacion que se traduce en la obtencion del esfuerzo,
al cual las celdas comenzaran a pandearse, y finalmente en un tercer estudio se
analiza el esfuerzo al cual colapsaran las celdas.
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Celdas abiertas.

En la figura 3.5a se presenta una estructura de celda abierta modelada como un
arreglo cubico con barras de longitud | y con espesor t. Las celdas afiadidas estan
colocadas en el punto medio de las barras correspondientes a la celda. De este
modelo se parte para la obtencion de las propiedades mecénicas del solido
celular.

Para el caso de celdas abiertas se parte de las relaciones entre las dimensiones t
y | con la densidad relativa de la celda, p*/ps (densidad de la espuma p* entre la
densidad del sélido ps) y el segundo momento de area de la barra I.

En el régimen elastico lineal bajo esfuerzos uniaxiales, las celdas abiertas de las
espumas deforman primeramente por flexion en los bordes de las celdas, por lo
tanto el modulo de Young puede ser estimado suponiendo que se encuentra bajo
una carga transversal F aplicada en el punto medio de las barras de la celda.

Mediante la teoria basica de columnas se obtiene que la deflexion de pandeo & es
proporcional a FI’/Esl (figura 3.5b), donde Es es el médulo de elasticidad de la
columna. La fuerza F se relaciona con el esfuerzo de compresion por la siguiente
relacion F a ol>. La deformaciéon &€ por su parte estad relacionada con el
desplazamiento &, por € a &/I, por lo tanto el médulo de elasticidad esta dado por

Ex_ O _ C,E.l
£ 14
L E * ,0* 2
La relacion queda £ C,| — (3.2)

Donde C; incluye todas las constantes geomeétricas de proporcionalidad.

Debe ser enfatizado que este modulo es valido Unicamente para bajas
deformaciones, conforme la distorsion elastica aumenta, la carga axial sobre la
celda también aumenta. Si P alcanza la carga de Euler P (Hibbeler, 1997), para
la columna entonces la carga axial provoca un momento adicional, situacion que
no se considera en el analisis.

Similarmente se calcula el médulo cortante.

2
* *
geoT-CEL . GF :cz[pj (3.2)
y :

|4 " E
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La relacion de Poisson es el cociente negativo entre la deformacion lateral y la
axial, ademas es funcion de la geometria de la celda e independiente de la
densidad. Para un material lineal, elastico e isotropico se tienen las siguientes
ecuaciones

G= E de donde v*= G, -1=C, (3.3
2(1+ ) 2C,

Mediante experimentacion se han podido determinar los valores de las constantes
Ci=1, C,=3/8 y C3= 0.33 (Gibson L. y Ashby M., 1997).

Celdas cerradas.

Para el caso de las celdas cerradas, el analisis empieza por la definicion de la
fraccion de solido @, que se encuentra contenida en los ejes de las celdas con
espesor te, mientras que la fraccion restante (1-¢@), esta contenida en las caras de
la celda cubica que cuentan con un espesor t;.
2
e

f
2+t
n

Donde i es el nimero promedio de ejes por cara en una celda y Zs es el nUmero
de caras que convergen en un gje.

z =

[

t

=]

Figura 3.4 Celda cerrada sin deformacién donde se marcan el espesor del eje y el
espesor de las caras.

El modulo de Young para una celda cerrada es el resultado de tres
consideraciones. La primera es el pandeo de los ejes de la celda; donde
generalmente se tiene por resultado la ecuacion 3.1, multiplicada por el factor
(0.86¢)? (Gibson L. y Ashby M., 1997).
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La segunda contribucion es causada por la compresion del fluido contenido en la
celda, para lo cual se parte de una muestra de volumen Vy, que es comprimida
axialmente por una deformacion €, donde el volumen decrece de Vo a V.

Vv
2=l g(l-2v*
v ( )

0

El gas ocupa el espacio de la celda y es excluido del volumen ocupado por los
ejes sdlidos y las caras, por lo que el volumen disminuye de Vg0 a Vy donde
Vo 1-e-2v*)-p*/p,
L =
Vg 1- p*/ps

El efecto sobre el médulo es calculado por la ley de Boyle. Si la presion del gas
inicial es po (generalmente la presién atmosférica) entonces la presion p, después
de la deformacion € esta dada por

pVg = pOVgO
Entonces la presion que debe vencer el esfuerzo aplicado es
P’=P—Po

Utilizando la ecuacion previa se encuentra que
Poe(l—2v*)
1-s(l-2v*)—p*/ p,

p'=

La contribucion sobre el modulo es
. : 1-2v*
g 4P Po=2v) (3.4)
de  (@1-p*/p,)
Cuando pg es la presién atmosférica su contribucion es muy pequefia (0.1 MPa),

por otro lado si po es mucho mayor a la atmosférica, o cuando el fluido no es aire
sino algun liquido entonces la contribucion del mismo no puede ser despreciado.

El tercer factor a considerar es la rigidez de las celdas cerradas, que se deriva de
los esfuerzos membrana de las caras de las celdas. Cuando una celda cerrada se
carga, el pandeo de los ejes causa que las caras de la celda se deformen a 90° de
la direccion de la carga cuando es a compresion. La fuerza F causa que el eje de
la celda sufra una deflexiéon &.
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La estructura es considerada como elastica lineal, entonces el trabajo (1/2F9), es
efectuado contra la fuerza causada por el pandeo de las celdas y la expansion de
las caras. El trabajo debido al pandeo de las celdas es proporcional a (1/2S8%)
donde S es la rigidez del eje de la celda (S a Esl /I°). Mientras que el trabajo
debido a la expansién de las caras es proporcional a (2 Es €2 V) donde € es la
deformacién causada por la expansion de las caras de la celda y V; es el volumen
del sélido en la cara de la celda (¢ a d/1) y (Vs a I°t;), donde se distingue el espesor
de los ejes te y el de las caras t;, entonces

Sustituyendo te y t; de las ecuaciones

t *
Tf:1.4(1—¢)i
* 1/2
L _093gr 27
| Ps
Se tiene que el modulo para celdas cerradas incluyendo los esfuerzos de
E=* ,0* 2 p*
membrana es E—:Clgb2 2l +C/-¢)" (3.5)

Dondek, B, o', B, C; y C1'son constantes de proporcionalidad.

A lo que se le tiene que agregar el segundo factor debido a la compresion del
fluido

EX o) scraig Pt e Polm2)
E _Cl¢( j N TP B

S S

El médulo cortante G* de una celda cerrada también es influenciado por la
deflexion de las caras

§=Cz¢2(p*} +C2,(1_¢)£ 3.7)

S
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Un cortante puro no produce cambios en el volumen por lo que no existe ninguna
contribucion de la presion del gas, por otro lado experimentalmente se han
obtenido el valor de las constantes C; = C;"=1, mientras que C, = C,'= 3/8 (Gibson
L.y Ashby M., 1997).

La relacién de Poisson tanto para celdas cerradas como para celdas abiertas es la
relacion de dos deformaciones y depende primordialmente de la forma de la celda
y no de la densidad relativa, por lo que se puede considerar aproximadamente
como una constante igual a 1/3 (Gibson L. y Ashby M., 1997).

,_,eje de la celda

b)

Fig. 3.5 Andlisis dimensional para esponjas de celdas abiertas (a) celda sin
deformacion, (b) flexion elastica lineal (Gibson y Lorna, 2004).

Elasticidad no lineal y densificacion en celdas abiertas.

Cuando una celda abierta es cargada a compresion las paredes de la celda
primero se empiezan a flexionar y luego se pandean (figura 3.6). La carga critica a
la cual el eje de la celda de longitud I, el mddulo Young Es y el segundo momento
de area I, pandean esta dado por la férmula de Euler

2_2
Eo_ n“z°El
crit — |2
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El factor n? describe el grado de restricciones al final de la columna. Si esta carga
se alcanza las columnas de la celda comenzaran a pandearse e iniciara el colapso
elastico de la estructura. El esfuerzo al que sucede esto es

* Fcrit Esl
LTI
Utilizando las relaciones | a t*y p*/ps a (t/1)?
* * 2
geolr] oo

Donde C4 contiene todas las constantes de proporcionalidad. Para el caso donde
la densidad no es pequefia es decir para p*/ps<0.3 se encontraron algunas

variaciones:
o \2 \2 2
¢ :c;(p) 1+(p] (3.9)
E, Ps Ps

Y experimentalmente se determiné que C, =0.05y C,'= 0.03.

Densificaciéon en celdas cerradas.

Cuando las celdas cerradas colapsan elasticamente el fluido contenido se
comprime. Esto puede cambiar el esfuerzo al cual colapsa o, y el
comportamiento pos-colapso.

Considerando que en el inicio del colapso la celda se encuentra llena de fluido, la
presion inicial del fluido es po y la presién atmosférica es pa, la diferencia de
presion po - pat coloca las celdas y las caras en tension. Estas no pueden pandear
hasta que el esfuerzo aplicado supere la tension y la carga de pandeo de los ejes
de las celdas.

* * 2 _
Tor _ 0.05(”] + Po = Pa (3.10)
E Ps E

S S

El comportamiento pos-colapso también se modifica, en una celda abierta se
observa en la curva esfuerzo-deformacion una linea casi horizontal. Mientras que
en una celda cerrada la resistencia aumenta, en parte debido a que el gas
encerrado se comprime al mismo tiempo que la celda colapsa, creando una
presion extra.

o= Poe(l—2v*) N PoE
1-e(l-20%)-p*lp, 1-e—p*/p,
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La aproximacion es posible debido a que en el régimen de poscolapso v*=0,
entonces la curva poscolapso esta descrita por

9 _o05 2] Po? (3.11)
E /05 Es(l_g_p*/ps)

S

El pos-colapso es truncado por la densificacion donde a deformaciones elevadas
las paredes de las celdas hacen contacto unas con otras y el material de las
celdas es comprimido por si mismo, cuando esto sucede la curva esfuerzo-
deformacion crece tendiendo a una pendiente Es a una deformacion limitada &p.
Se podria esperar que esta deformacion limitada simplemente es igual a la
porosidad (1-p*/ ps), ya que es la deformacion a la cual todos los espacios de los
poros han sido eliminados. En realidad las paredes de las celdas se atascan unas
con otras a una deformacion mas pequefia que esta.

*
£y = 1—1.4(”J
Ps

Donde la ecuacion anterior es obtenida de valores experimentales (Gibson y
Ashby, 1997)

esquinas rigidas

_pandeo de ejes

.. S

Fig. 3.6 Anédlisis dimensional para esponjas de celdas abiertas, colapso de la celda
pandeo elastico (Gibson y Lorna, 2004).

Colapso fragil y densificacion de celdas abiertas.

Para celdas abiertas se parte del modulo de ruptura oys, por lo tanto las paredes
de las celdas fallaran cuando el momento M supere este valor
1

Mf =60'fst3
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Una fuerza F actia con una componente normal a la pared de longitud I, por lo
que ejerce un momento que es proporcional a Fl, mientras que el esfuerzo sobre la
celda es proporcional a F/I>. Combinando esto se tiene que el esfuerzo para el
colapso fragil o,

* M f
GcralT
Del cual usando p*/ps= (t/l)?
* * 3/2
Tor _ c{p] (3.12)
O-fs S

Colapso fragil y densificacion de celdas cerradas.

La derivacion de la resistencia para celdas cerradas estara dado por:

* 3/2

O * . *
=cﬁ[¢”} +C 1-9)P~  (3.13)
Gfs ps p

S

-
——
B

i| N .
a1 e

]

i

)k
I
| E——— {Mw__. -

Fig. 3.7 Anélisis dimensional para esponjas de celdas abiertas, fractura fragil
(Gibson y Lorna, 2004).

3.5 MODELO CON ESTRUCTURA COLUMNAR HEXAGONAL DE HUESO
TRABECULAR.

Kim y Al-Hassani (2002) presentan un modelo analitico de celda unitaria que
considera una aumento en su seccién cerca de las zonas de unién, con el cual
predicen las propiedades del hueso esponjoso. En éste se demuestra la
importancia de aumentar el espesor cerca de las zonas de union en las celdas,
para mejorar la exactitud al momento de calcular las propiedades mecanicas.
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En sus microestructuras, los materiales celulares naturales como el hueso
vertebral trabecular estan compuestos de una red de barras horizontales
doblemente adelgazadas en el centro. Sin embargo, la mayoria de los modelos
analiticos para hueso trabecular no toman en cuenta éste efecto.

Se ha reportado que un arreglo predominante de hueso trabecular de vértebra es
con columnas verticalmente orientadas y reforzadas con barras horizontales
(Whitehouse et al., 1971), donde la estructura puede ser considerada como
columnar y con simetria cilindrica (Overaker, 1997). Se utilizé6 un modelo celular
estructural hexagonal compuesto de una morfologia de barras doblemente
adelgazadas soportadas en microimagenes de huesos de veértebra trabeculares
(Figura 3.8). Donde se asignaron las siguientes propiedades E= 12 [GPa] y oy=
193 [MPa] para su modelado.

El modelo hexagonal cuenta con barras horizontales con una longitud 2L, mientras
que las verticales tienen una longitud 2L,, considerando un mddulo de Young
efectivo E;* y E>* de la estructura regular hexagonal

Ei* = Ey,* = 1 (3.14)
(3)Y2 [N, + 3M, + 2k (1-y) M]] L,

Donde N, y M, son funciones de la geometria de las barras y y, k y L, son la
relacion de Poisson del material, el coeficiente de correccion del cortante y media
longitud de la columna vertical, respectivamente.

N, = TXZ/ El(x)dx M. = fl/ EA(x)dx  (3.15)

Donde E es el modulo de Young del material, A(x) el area de la seccién
transversal de las barras e I(x) como el segundo momento de area de la seccién
transversal.
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Modulo unitano

_ Modulo unitario

Fig. 3.8 Modelo con estructura columnar hexagonal de hueso trabecular (Kim y Al-
Hassani, 2002).

Comparando los modelos donde existe un adelgazamiento y donde se tienen las
barras uniformes, se demostré que el médulo de Young horizontal del modelo
donde existe un engrosamiento en la zona de union se tiene un resultado de 1.8 a
2.2 mas elevado que en el modelo uniforme y por cierto mas cercano al resultado
obtenido experimentalmente con lo cual se demuestra la importancia de
ensanchar las trabéculas en la zona de unién.
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3.6 MODELO BIDIMENSIONAL GENERADO MEDIANTE CELDAS DE
VORONOI.

Silva y Gibson (1997), plantean un modelo bidimensional de elemento finito para
simular el hueso trabecular de una vértebra, usando el concepto de celdas de
Voronoi. Este diagrama es ampliamente utilizado en construcciones geométricas
gue definen, como el espacio de dos o tres dimensiones puede ser dividido en
celdas.

Para este modelo en particular el diagrama de Voronoi se construye a partir de un
grupo de puntos de nucleacion que pueden estar espaciados regularmente o sin
orden. El diagrama fue generado mediante la construccibn de bisectores
perpendiculares para cada par de puntos adyacentes y consiste de lineas que
forman un arreglo cuadratico (figura 3.9A). Las celdas resultantes son aquellas
gue son formadas simultdneamente desde los puntos de nucleacion y crecen a
una velocidad uniforme hasta que se conectan con las celdas adyacentes.

De esta manera en el diagrama de Voronoi, las paredes de las celdas se
encuentran vinculadas a todos los puntos en el espacio que se encuentran
cercanos a un solo punto de nucleacion.

Para los diagramas de hueso trabecular, los puntos de nucleacion no tienen
ningun significado fisico, son simplemente entidades de construccion que permiten
crear los diagramas de un modo repetitivo.

Para este estudio Silva y Gibson crearon un arreglo bidimensional de 20 x 20
puntos, espaciados a una distancia de 1x1 mm, el cual fue utilizado como base de
inicio para la generacion de los diagramas subsecuentes (Figura 3.9A). Las
coordenadas de los puntos en el arreglo cuadratico fueron perturbadas en cada
direccién por una cantidad aleatoria dentro de un rango -0.3 a 0.3 mm, basado
sobre una lista generada por una computadora de numeros aleatorios
uniformemente distribuidos, con lo que generaron distintas estructuras de Voronoi
(Fig. 3.9B).
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Imm

Diagrama de Vorone: enadrado

Longitudinal (A)

Transverzal

Dragrama de Voronor Perturbado
(B)
Figura 3.9 Construccion de diagramas de Voronoi. A) Porcién de arreglo cuadratico
con puntos de nucleaciéon. B) Los puntos de nucleacion originalmente en el arreglo
cuadratico son perturbados por una cantidad aleatoria dentro del rango de -0.3 a 0.3
mm. El diagrama de Voronoi resultante consiste de lineas orientadas + 20° en la

direccidn transversal y longitudinal (Silvay Gibson, 1997).
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Figura 3.10 Modelo bidimensional en elemento finito (Silvay Gibson, 1997).
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Los cambios en la microestructura del hueso vertebral esponjoso han sido
medidos mediante un andlisis de histomorfometria. La informacion sobre la
microestructura trabecular fue recolectada de una seccion midsagital de 1 mm de
espesor de 4 vértebras humanas. Los datos promedio de estas secciones fueron
la base para la generacion del modelo bidimensional del hueso esponjoso

vertebral.
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Las distribuciones de orientacion y longitud de las trabéculas fueron medidas y las
trabéculas longitudinales fueron definidas como aquellas mayores a 45° del eje
transversal, y las menores a 45°, se definieron como transversales.

Cada trabécula fue modelada como una serie de uno a tres elementos barra
dependiendo de su longitud y se asignaron valores de 0.213 y 0.153mm a los
espesores de las trabéculas (Tb.Th) en la direccion longitudinal y transversal
respectivamente.

El material solido trabecular se considero isotrépico, elastico, perfectamente
plastico, con un moédulo de Young (Es) de 1 MPa, una relacion de poisson (vs) de
0.3, y un esfuerzo de fluencia (oy,s) de 0.01 MPa. Siguiendo la terminologia
utilizada para sélidos celulares, las propiedades de la fase sélida de los modelos
se denotan por la letra (s), mientras que las propiedades efectivas se denotan
mediante un asterisco (*), que son las relacionadas con el modelo completo.

El modelo planteado por Silva y Gibson estudia el efecto que tiene la disminucién
de la densidad en el hueso trabecular, ya sea por la remocion aleatoria de
trabeculas como por la disminucion homogénea de los espesores de las mismas,
simulando el efecto que tiene la edad en la estructura.

Todos los resultados son presentados en forma adimensional (como cantidades
normalizadas). El modulo relativo (E*/ES) y la resistencia (o*/ays) obtenidos de los
mallados por elementos finitos fueron determinados tanto para cargas
longitudinales como transversales. Al modelo le asignaron un desplazamiento en
la direccion vertical en la parte superior y un empotramiento en la parte inferior
simulando una prueba de compresion.

Cada uno de los cuatro parametros (espesor longitudinal, nimero de trabéculas
longitudinales, espesor transversal y numero de trabéculas transversales) fueron
reducidos en una cantidad tal que se produzca una disminucion en el volumen del
5, 10 y 15%, mientras los otros se mantuvieron intactos. Los espesores se
redujeron uniformemente mientras que las trabéculas fueron reducidas al azar.

Para la simulacion de hueso envejecido, en el cual el espesor y el nimero de las
trabéculas fueron reducidos al mismo tiempo, la resistencia fue un 23% del valor
original (joven). Cuando la masa del hueso del modelo envejecido fue
reestablecida a su nivel inicial aumentando el espesor, pero no el nimero de las
trabéculas, la resistencia aumento en un 60%, pero solo se llego al 37% del valor
original.

Los resultados anteriores fueron encontrados de dos modelos idealizados de
hueso trabecular, e ilustran la importancia de mantener el nimero de trabéculas y
sugiere que no es posible reestablecer la resistencia del hueso seguido de una
pérdida del mismo si un nimero sustancioso de trabéculas es reabsorbida.
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En la figura (3.11a) se observa que para un 10% de reduccion de la densidad por
la remocion de trabéculas provoca que el modulo disminuya en un 60%, mientras
gue si la reducciéon se da por la disminucién uniforme en el espesor de las
trabéculas, se tiene un 20% de disminucién en el médulo.

Las estructuras tridimensionales son menos sensibles a la reduccion de la
densidad que las bidimensionales. Por ejemplo un 10% de reduccion en la
densidad por la remocion de barras aleatorias disminuye el modulo de la
estructura tridimensional un 40% mientras que en el modelo bidimensional se
reduce casi un 70%. (Figura 3.11b).

Los efectos relativos a la reduccion de la densidad han sido estudiados
comparando un adelgazamiento uniforme contra la remocion de barras aleatorias,
en el moédulo de Young y la resistencia a la compresion mediante analisis por
elemento finito (Silva y Gibson, 1997, Vajjhala et al., 2000; Guo y Kim, 2002).
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Figura 3.11 (a) Médulo de Young y resistencia a la compresion de los modelos 2D
de Voronoi graficados contra la reduccién en la densidad relativa, (b) Comparacion
de los mddulos de Young de los distintos modelos graficados contra la densidad
relativa.
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3.7 MODELOS BASADOS EN LA RECONSTRUCCION DE LA ESTRUCTURA
3D.

Se han desarrollado pruebas mecanicas alternativas como analisis con elementos
microfinitos, para calcular las constantes elasticas de los modelos
computacionales representando la estructura trabecular a todo detalle. Este
método reconstruye la estructura trabecular en 3D, que se hace obteniendo
imagenes de alta resolucion a secciones transversales de una region de hueso
esponjoso, estas son digitalizadas y almacenadas. Apilando las imagenes, se
puede reconstruir en la computadora un modelo 3D.

Los métodos para la obtencion de imagenes de alta resolucion pueden ser
destructivas (desbaste continuo) o no destructivas (Tomografia micro
computacional o resonancia micro-magnética).

Uno de los desarrollos mas recientes es un método para crear modelos en
elemento finito basados en estas reconstrucciones de una forma automatica,
donde mediante una técnica de conversién de voxel' a elementos “ladrillo” en un
modelo en elemento finito, con propiedades elasticas representando al tejido del
hueso (figura 3.12). este modelo presenta la

Figura 3.12 Modelo micromecéanico de una porcién de 2.5 mm? de hueso

Por otro lado se tiene un método en el cual las trabéculas son divididas en
tetraedros de distintos tamafos, donde la ventaja es que presenta superficies
lisas, pero tiene la desventaja que esta clase de elementos tienen una menor
exactitud y una mayor dificultad para la maquina para resolver esta clase de
modelos, ya que cuenta con una gran cantidad de elementos del orden de 10° a
10° elementos por cm?®, una cantidad aun mayor que la del modelo de la figura
3.12.

! Voxel: Volumen clibico de pixeles para cuantizar un espacio tridimensional.
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Miuller y Riegsegger en 1996 utilizaron un escaneo CT con una resolucion de
250um para generar su modelo en elemento finito con elementos tetraédricos
(Figura 3.13) para garantizar representaciones lisas en la superficie; con esta base
se calculé un modulo de Young de 0.564 GPa.

Figura 3.13 Representacion 3D de una estructura de hueso mallado.

Rietbergen et al., en un trabajo publicado en 1995 utilizaron distintas técnicas de
reconstruccion serial para obtener un modelo por elemento finito a gran escala de
10mm?3, donde han logrado computar histogramas de esfuerzos verdaderos en las
trabéculas y han encontrado entre otras cosas, que las trabéculas pueden estar
bajo esfuerzos de traccién aun cuando la carga global es completamente a
compresion. Estos autores también lograron establecer el mejor ajuste para una
representacion ortotrépica de las propiedades elasticas del hueso trabecular.

Al comparar los resultados experimentales con los del modelo para las mediciones
de rigidez para muestras de hueso trabecular se encontré un resultado similar de
aproximadamente 5.1 GPa.

En esta clase de simulaciones muchas variables pueden ser controladas, situacion
que no se puede en la realidad, pero tiene como limitaciones, que hasta el
momento no existen meétodos para determinar la distribucion espacial de las
propiedades viscoelasticas y la falta de homogeneidad del hueso.

Consecuentemente en la mayoria de los estudios se considera un material
elastico, isotropico y homogéneo, lo que provoca que tan soOlo sean una
simplificacion de la realidad. Se ha hecho la hipétesis de que solo la
microarquitectura es importante para el comportamiento del material a un nivel
aparente (espécimen completo), situacién que sigue siendo discutida.
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Una cuestion importante acerca de las pruebas de compresion es que todas las
mediciones son hechas en la superficie del espécimen, por ejemplo el modulo es
calculado de la medicién del desplazamiento y las fuerzas de reaccién en las
superficies del hueso adyacentes a las placas de la maquina. Con la introduccion
del andlisis por elementos micro finitos, se ha vuelto posible obtener informacion
acerca de la deformacion y las cargas a través del espécimen. Esto permite el uso
de técnicas para calcular las propiedades elasticas aparentes mediante el
promedio de las reacciones en la superficie pero también a través del material.
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CAPITULO 4 MODELO MICROMECANICO DE HUESQ ESPONJOSO

Tratando de entender un sistema
complejo, es muy util extraer lo mas
esencial y usarlo para crear una
representacion simplificada. Un modelo
permite observar el comportamiento del
sistema y hacer predicciones de su
desempefio bajo ciertas condiciones y
parametros. El modelado es ampliamente
utilizado en la biomecanica, tanto en los
modelos fisicos que utilizan
construcciones reales, como los modelos
matematicos que usan representaciones
conceptuales.

El modelado por elemento finito ha
dado muchos resultados relevantes para la
ortopedia. En algunos casos estas
predicciones han sido comparadas con
modelos fisicos para establecer su validez.

El método de elemento finito en la
ortopedia se utiliza principalmente con tres
propositos: 1) Disefo y analisis preclinicos
de protesis, 2) Para obtener conocimiento
biomecéanico fundamental acerca de la
estructura musculo-esquelética y 3) Para
estudiar procesos de adaptacion
dependientes del tiempo.
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4.1 CARACTERIZACION MECANICA DEL HUESO ESPONJOSO.

Dentro de la Unidad de Investigacion y Asistencia Técnica en Materiales se ha
venido trabajando en la caracterizacion de hueso de distintas especies, mediante
diversas pruebas. Debido a que si bien en la literatura existen una gran cantidad
de datos reportados, también es importante la dispersion de los mismos y
considerando que van a ser utilizados en los modelos mateméticos o numéricos
generados dentro de la unidad, se decidi6 caracterizar la microestructura y las
propiedades mecanicas del hueso.

Para la primera parte de este trabajo se tomaron resultados de la caracterizacion
mecanica de probetas de hueso esponjoso obtenidas de fémur de cerdo. Se eligié
esta especie debido a su accesibilidad en comparacion con los huesos de humano
0 de simio y a que su alimentacion es mas parecida a la de los seres humanos en
comparacion con otras.

Las muestras se obtienen con la ayuda de un sacabocados (herramienta cilindrica
hueca). Se corta en la direccion que se muestra en la figura 4.1 con la finalidad de
adquirir la mayor cantidad de hueso esponjoso posible.

Luego se lava la muestra con agua y jaboén, sin el uso de hidroxido sédico (sosa
caustica) o algun elemento desengrasante debido a los dafios que pueda
ocasionar en la misma.

Figura 4.1 Obtencion de probeta de compresién de hueso esponjoso.
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Las relacion entre longitud y diametro de la muestra es de 2:1, donde el diametro
de la muestra obtenida es de 1.05 cm. Después de la extraccion y lavado se
realiza el corte a las dimensiones antes mencionadas mediante una maquina
cortadora con disco de diamante, debido a que proporciona superficies planas y
paralelas para realizar un adecuado ensayo de compresion (figura 4.2).

Posteriormente, se realiza un lavado ultrasénico para limpiar las muestras de
médula y grasa, ya que la limpieza con aire a presion puede dafar las trabéculas.

Finalmente se almacenan las muestras en solucion isoténica de cloruro de Sodio
Abbott (Cloruro de Sodio al 0.9%) y se refrigeran.

Las probetas fueron almacenadas en solucion salina por un periodo de 8 dias a
una temperatura aproximada de 10 ° C.

Figura 4.2 Imagen de hueso esponjoso a compresién.

Se obtuvieron 10 probetas cilindricas, las cuales fueron sometidas a una prueba
de compresién. El andlisis de las curvas se hizo Gnicamente en la region elastica
para lo cual se utilizé el rango de deformacion marcada en cada una de las curvas
esfuerzo-deformacién, ya que después del esfuerzo maximo la estructura
trabecular colapsa y no tiene ningun interés su estudio. Se realiz6 la regresion
lineal (grafica a la derecha de la curva esfuerzo-deformacion) para encontrar el
modulo de elasticidad.
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Probeta 1:

Para un porcentaje de deformacion entre el 1.28%-8% de deformacion, se obtuvo
un médulo de elasticidad de 113 [MPa].
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Probeta 2:

Para un porcentaje de deformacion entre 1.6%-4.8% de deformacion, se obtuvo
un modulo de elasticidad de 123 [MPa].
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Probeta 3:

Para un porcentaje de deformacién entre el .4%-6% de deformacion, se obtuvo un
modulo de elasticidad de 131 [MPa].
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Probeta 4:
Para un porcentaje de deformacion entre el 1.4%-4.6% de deformacion, se obtuvo
un médulo de elasticidad de 129 [MPa].
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Probeta 5:
Para un porcentaje de deformacion entre 1.8%-5.23% de deformacion, se obtuvo
un maodulo de elasticidad de 168 [MPa].
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Probeta 6:
Para un porcentaje de deformacién entre el 1.3% - 7.9 % de deformacion, se
obtuvo un médulo de elasticidad de 68 [MPa].
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Probeta 7:

Para un porcentaje de deformacion ente el 1.9 % - 7.1 % de deformacion, se
obtuvo un médulo de elasticidad de 113 [MPa].
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Probeta 8:

Para un porcentaje de deformacion entre el 1.6 % - 5.04 % de deformacién, se
obtuvo un médulo de elasticidad de 170 [MPa].
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Probeta 9:

Para un porcentaje de deformacién entre el 0.02% - 4% de deformacioén, se
obtuvo un maédulo de elasticidad de 140 [MPa].
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Probeta 10:
Para un porcentaje de deformacion entre el .04% - 5.4 % de deformacion, se
obtuvo un médulo de elasticidad de 93 [MPa].
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Después de observar el comportamiento mecanico del hueso esponjoso, de las
pruebas, en la gran mayoria, se puede concluir que coincide con el que se
presenta normalmente en los solidos celulares, teniendo una zona elastica a bajas
deformaciones, después se llega a un esfuerzo maximo y su resistencia desciende
hasta una zona donde pareciera que la resistencia se mantiene y finalmente una
zona donde las trabéculas empiezan a toparse unas con otras, lo que genera que
en la curva se vea un aumento en la resistencia.

Las probetas 1, 2 y 6 presentan practicamente el comportamiento ya descrito
teniendo una disminucién en su resistencia después del esfuerzo méaximo, mayor
a un 50%, para después mostrar la etapa de densificacion. Esta etapa se observa
claramente en estas probetas debido a que las pruebas se llevaron a
deformaciones superiores a 0.2 [mm/mm].

Para el caso de las probetas 5 y 9 después del esfuerzo maximo viene una
disminucion en la resistencia y no se observa la region de densificacidon, debido a
que la prueba se corté antes de la aparicion de esta region.

En el caso de la probeta 7 se observa el comportamiento tipico de los sdlidos
celulares, pero después de la meseta no se presenta la zona de densificacion, de
hecho viene una disminucion en el nivel de esfuerzos, lo que se puede deber a
gue la probeta falla a un angulo de tal forma que la zona superior de la probeta
desliza sobre la region inferior sin oponer mayor resistencia.

El resto de las probetas muestra una pequefia disminucién en el nivel de
esfuerzos posterior al esfuerzo maximo y a partir de este punto aumenta
mostrando la zona de densificacion a deformaciones menores que en los casos
anteriores, debido a que probablemente las muestras tengan una mayor densidad,

lo cual lleva a que el contacto entre las paredes de las celdas trabeculares se de
antes.
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En la tabla 4.1 se observan los resultados del andlisis realizado a las curvas
esfuerzo-deformacion.

Tabla 4.1 Resultados de las curvas esfuerzo-deformacion.

Probeta Modulo de Deformacion Esfuerzo Maximo
Young E* Maxima [%0] [MPa]
[Gpa]

1 113 8 7.7

2 123 4.8 4.7

3 131 6 6.6

4 129 4.6 4.5

5 .168 5.2 6.8
6 .068 7.9 5.06
7 113 7.1 5.09
8 170 5 6.43
9 .140 4 5.12

10 .093 5.4 5
Promedio 126 5.55 5.47

Cabe mencionar que el médulo de elasticidad obtenido experimentalmente se
conoce como modulo aparente E*, ya que es el médulo de la estructura completa,
es decir de la combinacion del hueso trabecular y de los poros. Este valor no
puede ser utilizado para el modelo, ya que el modelo planteado en este trabajo
considera la porosidad en su geometria. Por lo que los valores que se utilizaran,
seran los de deformacion y esfuerzo maximo promedio.

La deformacion méxima promedio se aplicara mediante un desplazamiento a
compresion al modelo en elemento finito y al mismo tiempo se manejara un
modulo de elasticidad variable, hasta encontrar el valor en el cual, la estructura del
modelo llegue al esfuerzo maximo experimental, con lo que quedara determinado
el médulo del tejido 6seo.

Cabe mencionar, que en este analisis no se tomd en cuenta, el efecto que pudiera
tener el cartilago de crecimiento en las propiedades mecanicas, ya que debido a la
edad de los especimenes utilizados, esta presente en las probetas sometidas a
compresion.
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4.2 CARACTERIZACION MICROESTRUCTURAL DEL HUESO ESPONJOSO.

Para llevar a cabo la caracterizacidbn microestructural se obtuvieron tres probetas
de hueso esponjoso, mediante la metodologia utilizada para la caracterizacion
mecanica, de 1.05 cm de diametro y 2.1 cm de longitud.

Para observar la estructura trabecular sobre la seccién longitudinal, en un inicio se

utilizd el estereoscopio, pero debido al corte con el sacabocados la muestra se
dafo, de tal forma que la imagen obtenida no permite su analisis (figura 4.3).

L7
%]

| 1

Figura 4.3 Fotografl'a'd'el estereoscopio a 16X corte longitudinal.

Debido a lo anterior se optd por usar la cortadora de diamante y dividir en dos la
probeta cilindrica, de donde se obtiene el area de observacion (Figura 4.4).

TN

7

Area a analizar

Figura 4.4 Corte mediante disco de diamante para caracterizacién microestructural.

De los cortes realizados con el disco de diamante se obtuvieron imagenes a 100X,
mediante el microscopio Optico y se barrié toda la superficie de la probeta, de tal
forma que se pudiera reconstruir mediante Corel Draw®, el area longitudinal de la
muestra (figuras 4.5-4.7).
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Las dimensiones de las secciones dependen de la zona en la que se realizé el
corte y se muestran en cada pie de imagen.

Las probetas 1 y 2 muestran un tamafio de poro regular, pero el espesor de las
trabéculas tiene una variacion importante, principalmente en la base donde se
nota que el espesor es mayor en comparacion con el resto de la muestra.

En la probeta 3 se observa una estructura que muestra una orientacion
preferencial y a diferencia de las dos arquitecturas anteriores muestra un espesor
homogéneo de trabécula.

Figura 4.5 Probeta 1 corte transv'ers

N\

h ap
al (10.99

15.3 mm).
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s

Figura 4.7 Probeta 3‘7‘cort transvé"rsl (10.6x16.2 mm).
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Para la generacion de las estructuras de Voronoi que seran la base de los
modelos trabeculares, se obtuvieron las coordenadas de los centros de cada uno
de los poros de las arquitecturas trabeculares reconstruidas en las figuras (4.5, 4.6
y 4.7). Con estos datos y estableciendo los limites de las estructuras, se formaron
las arquitecturas trabeculares mediante Mathematica® (figuras 4.14 - 4.16).

Debido a la clara variaciéon en el espesor de las trabéculas a lo largo de la altura
de las muestras, se llevaron a cabo algunas mediciones, para las cuales se dividio
cada una de las probetas en tres regiones del mismo tamafio, las figuras 4.5, 4.6 y
4.7.

Para lo anterior se llevaron a cabo 10 mediciones en cada una de las zonas,
obteniendo para cada una de estas el valor de L (espesor trabecular en la zona de
union con las demés trabeculas) y el valor de | (espesor minimo en la zona central
de la trabécula) mostrado en la figura 4.8 y colocando los valores promedio en la
tabla 4.2.

L en las tres reg

Tabla 4.2 Mediciones de | iones de las imagenes (4.5, 4.6 y 4.7).
Probeta 1 Probeta 2 Probeta 3

| [mm] L [mm] | [mm] L [mm] I [mm] L [mm]
Arriba 0.20 0.51 0.20 0.46 0.16 0.32
En Medio 0.19 0.46 0.19 0.44 0.15 0.33
Abajo 0.32 0.69 0.30 0.75 0.16 0.40
Promedio 0.24 0.55 0.23 0.55 0.16 0.35

De los resultados mostrados en la tabla 4.2 para los modelos 1 y 2 se tomara el
valor promedio de la regién de arriba y en medio tanto para | como L y estos
valores se asignaran a 2/3 de la longitud total de la probeta Por otro lado para la
region de la base del modelos se asignaron los valores medidos de la regién de
abajo.
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En la probeta 3 se tiene que los datos medidos son mas o menos los mismos en
las tres regiones tanto para | como para L, por lo que se asignaran los valores
promedio.

4.3 EVOLUCION DE LA ARQUITECTURA TRABECULAR DURANTE LA
DEFORMACION.

Con la finalidad de establecer un criterio para determinar el momento en que la
estructura trabecular colapsa, se llevdé a cabo el analisis de la evolucion de la
arquitectura del hueso esponjoso durante la deformacion. Para esto se cortaron
probetas para ser sometidas a pruebas de compresion, pero debido al deterioro
superficial que genera el sacabocados en las muestras, estas se dividieron en dos
con la cortadora de diamante para observar claramente la estructura.

Las pruebas consistieron en tomar cada una de las muestras y con la maquina de
pruebas Instron someterlas a compresion, de tal manera que cada una de las 5
probetas fuera sometida a un distinto porcentaje de deformacién, desde 2% hasta
6% variando de uno en uno. En las pruebas experimentales se observo que la
deformacién correspondiente al esfuerzo maximo es del orden del 5.5% y es por
esto que el valor de deformaciéon maxima que se tomo fue del 6%.

Todo este andlisis se encuentra dentro del rango elastico de las curvas esfuerzo-
deformacion, por lo que se puede esperar que después de la deformacidn exista
una recuperacion total de la muestra, lo cual generaria que al tomar las imagenes
no existiera ninguna evidencia de las solicitaciones a las que estuvo sometida.
Pero lo que se va a medir es el dafio causado en las trabéculas durante la
deformacién, es decir el nUmero de trabéculas rotas. Este tipo de fallas en las
trabéculas se dan durante la vida diaria dentro de los organismos, pero debido al
constante remodelado del hueso se presenta la recuperacion de las mismas,
situacion que no se muestra en las probetas in vitro.

Para llevar a cabo el andlisis cuantitativo, las piezas deformadas fueron llevadas al
microscopio Optico y de nuevo se reprodujeron por completo las imagenes de las
probetas (figuras 4.9, 4.10, 4.11, 4.12 y 4.13).

Debido a que el tamafio de las probetas no era el mismo, se midi6 la cantidad de
trabéculas faltantes por unidad de area, considerando como trabéculas faltantes
todas aquellas trabéculas incompletas, o donde parece que en un momento dado
estaba la presencia de alguna. La realidad es que estas trabéculas no
desaparecen durante la deformacion, simplemente se fracturan y quedan
dispersadas en algun lugar.

65



Capitulo 4 Modelo Micromecanico de Hueso Esponjoso

Adicionalmente se conto, del total de trabéculas faltantes, la cantidad de
trabéculas verticales y horizontales falladas, con la finalidad de determinar el modo
de falla mas comun, si las trabéculas fallan primordialmente por compresion que
es el caso de las verticales o por traccion que es caso de las horizontales. Se
consideraron como trabéculas verticales todas aquellas que forman un angulo
entre 45y 135° con la horizontal.

En la imagen 4.9 se observa la estructura con un 2% de deformacion, en la cual se
contaron aproximadamente 59 trabéculas faltantes, en un area analizada de 94.75
[mm?]. Cabe mencionar que 39 de las 59 trabéculas faltantes son verticales.

Figura 4.9 Imagen de hueso trabecular con un 2% de deformacion.

En la imagen 4.10 se ve la arquitectura con un 3% de deformacion, en la cual se
contaron 91 trabéculas faltantes, en un area analizada de 91.77 [mm?]. Donde 48
de las trabéculas faltantes son verticales.

Figura 4.10 Imagen de hueso trabecular con un 3% de deformacion.
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En la imagen 4.11 se observa la estructura con un 4% de deformacioén, en la cual
se contaron 109 trabéculas faltantes, en un area analizada de 85.51 [mm?]. Donde
57 de las trabéculas faltantes son verticales.

R
Figura 4.11 Imagen de hueso trabecular con un 4% de deformacion.

En la imagen 4.12 se observa la estructura con un 5% de deformacioén, en la cual
se contaron aproximadamente 201 trabéculas faltantes, en un area analizada de
100.36 [mm?]. Cabe mencionar que 120 trabéculas faltantes son verticales.

Figura 4.12 Imagen de hueso trabecular con un 5% de deformacion.

En la figura 4.13 se observa la muestra con un 6% de deformacion, que
corresponde a un valor superior al que en teoria resiste la arquitectura que es de
5.5%, en la cual se contaron aproximadamente 235 trabéculas faltantes, en un
area analizada de 96.81 [mm?. Donde 137 de las 235 trabéculas faltantes son

verticales.
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El analisis de esta imagen es clave, ya que es la que determinard el criterio para
definir el colapso de la arquitectura trabecular en el modelo, para lo cual se obtuvo
la cantidad de trabéculas total, con la finalidad de conocer el porcentaje de
trabéculas necesario para que la estructura colapse.

Se conto6 una cantidad aproximada de 652 trabéculas, por lo que es necesario que
aproximadamente el 36% de las trabéculas fallen.

Figura 4.13 Imagen de hueso trabecular con un 6% de deformacion.

A diferencia de lo que se ha reportado en algunos estudios estructurales, donde se
ha mostrado que la falla de la red trabecular con la edad es principalmente
causada por el colapso de los soportes horizontales (Mosekilde, 1993), en esta
secuencia de imagenes se pudo observar, que la falla en las trabéculas verticales
se presenta antes y en mayor medida que en las horizontales, ya que el
porcentaje de trabéculas verticales que fallaron va de un 52 a un 66% del total.

Del parrafo anterior se puede concluir, que fallan en mayor medida las trabéculas
que estan orientadas en la direccion de aplicacion de la carga, es decir aquellas
trabéculas que estan trabajando a compresion.

También se observa que la falla de las trabéculas empieza a partir de bajos
porcentajes de deformacion, queda claro que para un 2% de deformacion ya
existe una pérdida significativa de trabéculas.

Dividiendo el nimero de trabéculas que han fallado entre el area analizada se nota

de una forma mas clara la evolucién de la falla de la estructura durante la
deformacion (Tabla 4.3).
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Tabla 4.3 Relacién del numero de trabéculas falladas por unidad de area a distintos
porcentajes de deformacion.

% de deformacion # de trabeculas faltantes/

mm?
0.62

0.99
1.27
2
2.43

OB (W[N

4.4 MODELADO DE LA ARQUITECTURA TRABECULAR.

A partir de las coordenadas de los centros obtenidos anteriormente se obtuvieron
las distintas mallas generadas mediante el método geométrico conocido como
celdas de Voronoi, que se muestran a continuacion.
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Figura 4.14 Modelo con celdas de Voronoi para la probeta 1 corte transversal.
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Figura 4.16 Modelo con celdas de Voronoi para la probeta 3 corte transversal.
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Buscando una mejor aproximacion a la estructura trabecular observada en las
imagenes, para el modelo se plantea que la geometria de las trabéculas es la que
se observa en la figura 4.17. Consta de 2 circunferencias de radios igual a la mitad
del espesor medido en las regiones mas gruesas (L/2), es decir en las zonas de
unién de las trabéculas, mientras que en la seccién media se tiene como espesor
el valor medio evaluado en el centro de las trabéculas.

Figura 4.17 Geometria basica del modelo de la trabécula.

Después de asignar la geometria anterior a cada una de las barras de las
estructuras de Voronoi, generadas anteriormente, las arquitecturas quedan como
a continuacion se presentan, como ya se habia mencionado en los modelos 1y 2
existe una variaciéon en el espesor de las trabéculas a lo largo de la direccion
vertical.

Es evidente que cada uno de los modelos tiene un grado de porosidad distinto, es
por esto que se procedié a medir el porcentaje de area de cada uno de los
modelos.

Para el modelo 1 se midi6 un &rea total de 183.64 mm? y el area que abarca el
sélido es de 85.19 mm? por lo que la fraccién de area que abarca el sélido es
46.3%, con un total de 365 trabéculas (figura 4.18).

Para el modelo 2 se tiene un &rea total de 165 mm? y un area trabecular de 69.19
mm?, lo que da como resultado una fraccién de area de 41.9 %, con un total de
302 trabéculas (figura 4.19).

En el caso del modelo 3 el area total medida es de 171.29 mm?, mientras que el
area trabecular es de 39.68 mm?, lo que da como resultado una fraccion de area
de 23.2%, con un total de 234 trabéculas (figura 4.20).

Los modelos 1 y 2 muestran una estructura muy parecida a la real, donde en la

parte superior se observa una distribucion homogénea de poros finos, mientras
gue en la zona intermedia se nota un aumento en la dimensién de las cavidades.
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El modelo 3, al igual que la estructura real muestra una orientacion preferencial
de las trabéculas, que se observa de forma diagonal, desde la esquina inferior
izquierda hasta la esquina superior derecha.

Figura 4.19 Modelo 2, estructura trabecular con una fraccion de area de 0.419.
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Figura 4.20 Modelo 3, estructura trabecular con una fraccién de area de 0.232.

4.5 ANALISIS POR ELEMENTO FINITO DE LA ESTRUCTURA TRABECULAR.

Los tres modelos se llevaron a la paqueteria de elemento finito ABAQUS® y se les
asigno un desplazamiento vertical en la superficie superior que corresponde al 5.5
% de deformacion obtenido experimentalmente, empotrando la superficie inferior.

Se considerd6 como elastico asignando un modulo de Young de 1 [GPa] y una
relacion de Poisson de 0.3, con esto se observo el nivel de esfuerzos maximo
presente en la estructura. Este dltimo valor divide el nivel de esfuerzos maximo
obtenido experimentalmente ya que se tiene una relacion lineal y con esto se
determina el factor por el que hay que multiplicar el médulo de elasticidad. Para la
estructura 1 se determiné un médulo de 183 [MPa] (figura 4.21), para la estructura
2 de 189 [MPa] (figura 4.22) y para la estructura 3 un moédulo de 323 [MPa] (figura
4.23).

Cabe mencionar que al tener distintos niveles de esfuerzos sobre la estructura, lo
gue se consideré como el colapso de la misma fue en el momento en que el 36%
de las trabéculas del modelo llegaron al esfuerzo maximo obtenido de forma
experimental.

Se mallé con elementos triangulares, y se considerd auto-contacto sin friccion, ya
gue durante la deformacién unas trabéculas empiezan a interactuar con otras.
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Figura 4.21 Estructura 1 deformada 5.5%, mostrando el nivel de esfuerzos paraun
modulo de elasticidad de 183 [MPa].

Figura 4.22 Estructura 2 deformada 5.5%, mostrando el nivel de esfuerzos para un
modulo de elasticidad de 189 [MPa].
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Figura 4.23 Estructura 3 deformada 5.5%, mostrando el nivel de esfuerzos para un
modulo de elasticidad de 323 [MPa].

De los resultados de rigidez obtenidos mediante los analisis por elemento finito, se
observa que el hecho de tomar los mismos valores experimentales para nutrir
todos los modelos es un error dado que éstos corresponden a una densidad
especifica por lo que habra que determinar a cual de las estructuras corresponde.

De lo observado microestructuralmente tanto en las pruebas de compresion, como
en el analisis de la evolucion de falla, se observd que la estructura que aparece
de forma mas comun es la tercera, aun cuando de las estructuras seleccionadas
para modelar, dos tienen una variacion en el espesor de las trabeculas a lo largo
de su altura.

Por otro lado de los resultados obtenidos, el valor de 323 [MPa], se aproxima mas
a los valores reportados en la literatura, dado que para vértebras de cerdo se
encontraron valores entre 610 [MPa] hasta 1550[MPa], para fémur de cabra
valores entre 234 hasta 770 [MPa], para fémur de humano desde 190 hasta 1610
[MPa] (An y Draughn, 2000).

Por las razones anteriormente expuestas se puede decir que el modelo que

presenta una estructura similar a las probetas que fueron sometidas a pruebas de
compresion es el tercero.
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Como se ha visto de lo reportado en la literatura, entre mayor es la densidad
relativa del hueso trabecular, mayor es la resistencia y la rigidez de la estructura.
De los resultados obtenidos en los analisis pareciera todo lo contrario, pero tiene
una explicacion; primero el modulo que se esta calculando es el asociado al del
tejido, es decir el del material de la estructura y no el de la arquitectura en si, y
segundo, dado que la estructura con densidad mayor se tiene que ajustar a los
datos obtenidos experimentalmente para una estructura con una densidad relativa
menor, esto provoca que tenga que disminuir la rigidez del material de la
estructura. Lo que realmente comprueba que entre mayor es la densidad relativa
de la estructura, mayor es la rigidez de la misma.

Lo anterior se puede corroborar, asignando el médulo de elasticidad encontrado
para el tejido de la tercera estructura a los otras dos, considerando que las tres
estructuras tienen el mismo grado de mineralizacion y por lo tanto la misma rigidez
en el material del tejido.

En las figuras 4.24 y 4.25 se observa el nivel de esfuerzos en las estructuras 1y 2,
para un moédulo de elasticidad de 323 [MPa], donde para la estructura uno se
encuentra que la resistencia maxima aumenta de 5.5 [MPa] hasta 10 [MPa],
mientras que para la estructura 2 se obtiene un valor de 9.4 [MPa], lo cual
comprueba que si bien la rigidez del material de los tres modelos es la misma, la
rigidez de cada una de las estructuras difiere, y para los casos analizados en
particular se tiene que la estructura con una densidad relativa mayor se tiene una
mayor rigidez y una mayor resistencia.

+,932e+02

Figura 4.24 Estructura 1 deformada 5.5%, mostrando el nivel de esfuerzos para un
modulo de elasticidad de 323 [MPa].
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Figura 4.25 Estructura 2 deformada 5.5%, mostrando el nivel de esfuerzos para un
modulo de elasticidad de 323 [MPa].

Adicionalmente, para cada una de las estructuras se grafico la sumatoria de las
fuerzas de reaccion en la superficie del modelo contra el desplazamiento vertical
de la muestra, lo que arrojé los siguientes resultados.
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Figura 4.26 Fuerzas de reaccion en la superficies de los modelos.
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En la grafica se observa que tanto para el modelo 2 como para el modelo 3, se
presenta un comportamiento lineal como era de esperarse, ya que el
comportamiento asignado a las trabéculas es elastico, pero en el modelo 1 la
linealidad se pierde a partir de los Ultimos 3 datos graficados situaciébn que
coincide con el momento en el cual empiezan a interactuar algunas trabéculas y la
condicién de auto-contacto se activa, lo que provoca una disminucion en la fuerza
de reaccion ya que se considerd una condicion sin friccion.

Por otro lado una vez mas se observa que la estructura con menor densidad es la
gue presenta una menor resistencia y que la que tiene mayor densidad (modelo 1)
sino fuera por el efecto que tiene la condicidon de auto-contacto hubiera presentado
la mayor resistencia.

Debido al criterio que se establecio, para determinar el momento del colapso de la
estructura trabecular, que depende Unicamente del numero de trabéculas que
sobrepasan en esfuerzo maximo estipulado; se tiene como resultado que la
resistencia dependa Unicamente de la fraccion de area, pero observando el
modelo 2 durante la evolucién de su falla, el colapso se puede dar antes, ya que
una serie de trabéculas en especial donde se da el cambio de espesor alcanzan el
esfuerzo maximo antes que el resto de la estructura, lo que provocara que toda
esa region colapse (figura 4.27). Lo que comprueba que ademas de la densidad
del hueso, la resistencia depende también de la arquitectura, y aun cuando se
tenga una mayor densidad en una estructura, esta puede fallar antes que una
estructura con una densidad menor.

Lo anterior se muestra en la figura 4.27, donde se observa que en una region
localizada se observa que una gran porcentaje de las trabéculas ya superaron el
esfuerzo maximo de 9.4 [MPa], lo que provocara el colapso de toda la muestra.

Figura 4.27 Estructura 2 cuando se ha alicdo el 60% del deslzamiento total.
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Finalmente analizando la evolucion de la falla en el modelo 3, se presenta un
comportamiento similar al que se observo en las estructuras observadas en el
microscopio, en las cuales a deformaciones del orden del 2% ya se presenta que
en algunas zonas localizadas de las trabéculas ya se supera el esfuerzo maximo
de 5.5 [MPa], lo que se puede ver como puntos de inicio de grietas. A
deformaciones mayores del orden del 3 y 4%, se observa que estas areas
aumentan y aparecen nuevos puntos de inicio de grietas. En la figura 4.28 se
resalta este efecto, lo cual demuestra que el modelo se ajusta al comportamiento
del hueso trabecular durante la deformacion.

Figura 4.28 a) Estructura 3 deformada 2.2%, b) Estructura 3 deformada 3.3%, c)
Estructura 3 deformada 4.4%.
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CAPITULO 5 CONCLUSIONES

Después de observar el comportamiento mecanico del hueso esponjoso
en las pruebas, se puede concluir que coincide con el que se presenta
normalmente en los solidos celulares, teniendo una zona elastica a bajas
deformaciones, después llega a un esfuerzo maximo y su resistencia
desciende, hasta que las trabéculas empiezan a toparse unas con otras con lo
cual se genera un efecto en el que pareciera que la resistencia se mantiene o
aumenta.

Los resultados obtenidos experimentalmente como la resistencia maxima (5.5
[MPa]), deformacion maxima (5.5%) y modulo de elasticidad de 126 [MPa] se
encuentran dentro de los rangos establecidos en la literatura, por lo que se
puede decir que la metodologia establecida para la realizacion de las pruebas
es la correcta. Si bien la prueba de compresion no es la mas adecuada para
medir el modulo de la elasticidad, si da una aproximacién de esta constante, ya
que, el realizar pruebas de flexion o la utilizacion de galgas extensémetricas
para su determinacion se complica por su misma estructura porosa y por la
dificultad para obtener muestras.

Se observé en la secuencia de imagenes obtenidas durante la deformacion de
la arquitectura, que las trabéculas que se encuentran orientadas en la direccion
en la que se aplica la carga, tienden a fallar antes y en mayor medida que las
trabéculas con una orientacion perpendicular. Al mismo tiempo, se observé que
la falla de las trabéculas, se presenta desde deformaciones muy por debajo del
valor de la deformacion maxima obtenida experimentalmente y que no es hasta
que una cierta cantidad de trabéculas fallan cuando se da el colapso de la
estructura.

El método de celdas de Voronoi es una técnica geométrica que permite
reproducir de una forma relativamente simple una estructura celular como la del
hueso trabecular. Este modelo, a diferencia de aquellos que consideran
Unicamente una celda unitaria, tiene la ventaja que se pueden tomar en cuenta
los tres factores determinantes de cualquier sélido celular, las propiedades del
tejido, la arquitectura trabecular y la densidad o fraccion volumétrica. El primero
de los tres factores mencionados se toma en cuenta al asignarle propiedades a
la estructura en el programa de elemento finito, la arquitectura queda
determinada mediante la técnica de Voronoi y la densidad se puede considerar
variando el espesor de las trabéculas, generando un modelo paramétrico.
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Cabe mencionar que si bien se llevaron a cabo algunos andlisis a las
estructuras obtenidas, el objetivo de la tesis es la de establecer una
metodologia para el modelado de la estructura trabecular del hueso, lo cual se
consiguio desde el punto de vista de similitud geométrica y de tomar en cuenta
los factores mas importantes para el comportamiento mecéanico de los solidos
celulares.

Por otra parte, el uso de paqueteria de elemento finito permiti6 ademas del
andlisis de esfuerzos de la estructura trabecular, la caracterizacion de la
estructura trabecular eliminando muchas de las variables que se tienen en la
experimentaciéon real, por lo que si se llevan a cabo las consideraciones
adecuadas, se tienen resultados mas fiables, debido a los multiples cuidados
que se requieren en los ensayos experimentales.

Con los datos obtenidos experimentalmente se determiné la rigidez del tejido
0seo mediante la paqueteria de elemento finito, y se obtuvo un médulo de
elasticidad de 323 [MPa] para la tercera estructura, esto permitié a su vez
observar la variacion tanto en la rigidez como en la resistencia de la estructura
trabecular dependiendo de su arquitectura y de su densidad. El nivel de
esfuerzos en las estructuras 1 y 2, para un modulo de elasticidad del tejido
0seo de 323 [MPa], es de 10 [MPa] para la estructura 1, mientras que para la
estructura 2 se obtuvo un valor de 9.4 [MPa], lo cual comprueba que si bien la
rigidez del material de los tres modelos es la misma, la rigidez de cada una de
las estructuras difiere, y para los casos analizados en particular se tiene que a
mayor densidad relativa se tiene una mayor rigidez y una mayor resistencia.

Debido al criterio de falla que se establecié, que depende Unicamente del
namero de trabéculas que sobrepasan en esfuerzo maximo estipulado, se tiene
como resultado que la resistencia de la estructura depende Unicamente de la
fraccion de &rea, pero observando los modelos durante la evolucion de su falla
se tiene que para el modelo 2, el colapso se puede dar mucho antes, ya que
una serie de trabéculas verticales, en especial donde se da el cambio de
espesor alcanzan el esfuerzo maximo antes que el resto de la estructura lo que
provocara que toda esa region colapse y al ser una zona amplia de la
estructura, llevara a que toda la estructura colapse. Esto comprueba que
ademas de la densidad del hueso, la resistencia depende también de la
arquitectura.

En el analisis de la estructura tres a lo largo de la deformacién, se observa que
el comportamiento se ajusta al observado en la estructura real, donde a bajos
niveles de deformacion algunas trabéculas llegan al esfuerzo maximo en zonas
localizadas y conforme aumenta la deformacion aumentan estos puntos y
también el area que abarcan sobre las trabéculas, hasta que en 5.5% de
deformacion se tiene que un 36% de éstas ya supero la resistencia maxima
estipulada.
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Dentro de las perspectivas, se debe trabajar en la automatizacién del proceso,
para hacerlo mas eficiente, principalmente en la generacion de la geometria en
la paqueteria de elemento finito después de la obtencion de la estructura de
Voronoi, al mismo tiempo buscar generar un modelo en 3 dimensiones de tal
forma que se observen las diferencias en los resultados.

Finalmente ya automatizado el proceso de modelado se puede trabajar mucho
mas con los modelos, variando la densidad mediante el cambio de espesores
de las trabéculas, para el caso de la arquitectura variando las morfologias
asignadas a las mismas, ademas de establecer condiciones de auto-contacto
entre las trabéculas que se apeguen mas a la realidad.
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Anexo 1

ANEXQ 1 Metodologia para el modelado en ABAQUS

Modulo: Parte

Se generd la geometria dentro de Abaqus® a partir de los puntos obtenidos de
Mathematica®, después se crearon los circulos asociados a cada punto con un
diametro de 0.35 mm, para posteriormente unirlos mediante dos rectas que
conforman el espesor de las trabéculas (0.16 mm) (Figura 1).

Figura 1 Construccion en Abaqus ® de la estructura trabecular.

Modulo: Propiedades

En este modulo se cred el material elastico e isotropico del que estd compuesto
el modelo, con un médulo de elasticidad de 323 MPa y una relacion de Poisson
de 0.3 (Figura 2). Después se generd una seccion solida y homogénea, que
finalmente es asignada a la geometria del médulo anterior.

88



Anexo 1

Edit Material X

Mame: huesol

Description: ![

Material Behavio's

General  Mechanical  Thermal — Other |
Elastic
Type: |Isokropic b w Suboptions

[] Use temperature-dependent data

MNumber of field variables: | {1 |

Moduli time scale (For viscoelasticity):

|:| Mo compression

|:| Mo tension
Daka
Young's Poisson's
Modulus Ratio
1 323 0.3

Figura 2 Médulo para crear el material.
Modulo: Paso

Se consideré un analisis estatico general, dejando las variables de salida que el
programa tiene preestablecidas.

Modulo: Interaccién

Se cre6 una interaccion llamada autocontacto y fue asignada a toda la
estructura, considerando la opcion sin friccidn, para el caso donde durante la
deformacion de la arquitectura trabecular, una trabécula entra en contacto con
otra

Figura 3 Condicién de autocontacto pIicda sobre una regi()n de la estructura.
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Médulo: Carga

En este modulo se gener6 un empotramiento en la superficie inferior y un
desplazamiento vertical negativo en la superficie superior de 0.89 mm, que
corresponde al 5.5% de deformacién.

2

Figura 4 Condiciones de frontera sobre la estructura.

Moédulo: Mallado

En este mdédulo se asignaron elementos triangulares debido a la complejidad
de la estructura, bajo condiciones de esfuerzo plano.

>4

igura 5 Regién de la arquitectura trabécular mallada.
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Anexo 1

Moédulo: Job

En éste se genera el trabajo para ser resuelto por el programa, y dentro de los
archivos que genera se encuentra el inp el cual tiene toda la informacion del
modelo mediante lineas de comandos, a continuacion se anexa parte de este
archivo, ya que colocarlo completo genera una gran cantidad de hojas por la
cantidad de elementos y nodos definidos.

*Heading

** Job name: voronoi4323 Model name: Model-1
*Preprint, echo=NO, model=NO, history=NO, contact=NO
**x

** MATERIALS

*Material, name=huesol

*Elastic

323., 0.3

**x

** INTERACTION PROPERTIES

*Surface Interaction, name=IntProp-1

1 -3

*Friction

O -

E =

** BOUNDARY CONDITIONS

** Name: BC-1 Type: Symmetry/Antisymmetry/Encastre
*Boundary

_PickedSet5, ENCASTRE

E =

** INTERACTIONS

** Interaction: Int-1

*Contact Pair, interaction=IntProp-1, type=SURFACE TO SURFACE
_PickedSurf7,

*x

** STEP: Step-1

*Step, name=Step-1

*Static

0.1, 1., 1le-05, 0.1

Ex

** BOUNDARY CONDITIONS

** Name: BC-2 Type: Displacement/Rotation
*Boundary

_Pickedset6, 2, 2, -0.89

Ex

** QUTPUT REQUESTS

*Restart, write, frequency=0

**x

** FIELD OUTPUT: F-Output-1

*Qutput, field, variable=PRESELECT

*x

** HISTORY OUTPUT: H-Output-1

*Qutput, history, variable=PRESELECT

*End Step
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