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Introduccion

El entendimiento de la biomecénica de la columna vertebral ha sido uno de los desafios més
grandes a los que se ha tenido que enfrentar la medicina moderna. En los 1ltimos anos,
las herramientas computacionales han tomado una gran importancia para el estudio de la
biomecanica de la columna vertebral, ya que su uso permite modelar estructuras complejas
y analizar sus propiedades mecanicas, ademas de que las simulaciones son repetibles, no
se deben de tomar consideraciones éticas y el diseno del estudio puede ser modificado. La
combinacion de estudios realizados con herramientas computacionales y estudios in vitro
ha permitido el desarrollo de tratamientos médicos y de implantes para el tratamiento de
patologias de la columna vertebral.

Una de las causas mas frecuentes de dolor en la espalda baja es la estenosis espinal lumbar,
la cual es la compresion de la médula espinal por la disminucion del espacio entre vértebras.
Para el tratamiento de esta dolencia se han desarrollado tratamientos menos invasivos para
estabilizar la columna vertebral, una de estas alternativas es el uso de espaciadores inter-
vertebrales. En implantologia, los modelos computacionales han sido tutiles para estudiar la
distribucién de esfuerzos en los componentes del implante y en el hueso. Ademads, ayudan
a la evaluacion de las propiedades biomecanicas del implante y a la determinacion de su
éxito en condiciones clinicas. Por todo esto, actualmente los conocimientos relacionados con
los métodos numéricos toman gran importancia, asi como la caracterizacién correcta de los
tejidos.

En este trabajo se analizd, usando el método del elemento finito (o FEM por sus siglas en
inglés), el comportamiento mecanico de la primera Unidad Funcional Espinal (UFE) de la
espina lumbar L1-L2. Lo anterior como parte de un proyecto de largo alcance en el que se
disenaran separadores intervertebrales para la poblacién nacional. Se le dio especial impor-
tancia a la determinacién de la presion intradiscal, ya que es un parametro importante para
caracterizar la sobrecarga espinal en la degeneracién del disco. Nachemson [1] demostr6 que
existe una relacion entre la presion intradiscal y las diversas posiciones que puede tomar el
cuerpo o el tipo de ejercicio realizado. Ademas, en algunos estudios la presion intradiscal es
considerada para determinar la localizacién de lesiones en el disco intervertebral.

A continuacion se presenta la descripcién de cada capitulo:

= En el Capitulo 1 se presentan las bases de biomecéanica de la columna vertebral para
entender las funciones de cada componente espinal, sus caracteristicas fisicas y los teji-
dos de los que estd compuesta. También se revisan los enfoques con los que usualmente
se modela la columna vertebral para conocer las cargas que actian en ella.



INTRODUCCION

En el Capitulo 2 se presenta el proceso para la obtenciéon de modelos sélidos 3D del
sistema esquelético y los métodos de escaneo que existen para la obtencién de imégenes.

En el Capitulo 3 se resumen los aspectos mas importantes en la teoria de elemento
finito y se presenta su formulacién para elementos tridimensionales (tetraédricos).

En el Capitulo 4 se describe el procedimiento realizado para la creacién del modelo
FEM. Se describen las correcciones de geometria realizadas, el proceso de mallado, la
realizacion de contactos en el modelo, propiedades mecanicas de los materiales y los
casos de carga simulados.

En el Capitulo 5 se muestran los resultados obtenidos en la presién intradiscal y su com-
paracion con la informacion reportada en la literatura especializada y la distribucién
de esfuerzos en el hueso, asi como la discusién de los resultados obtenidos.

Por 1ltimo, se presentan las conclusiones.

VI



Objetivos

= Analizar el comportamiento mecénico de una UFE de la columna vertebral lumbar de
una forma sencilla, aplicando el método del elemento finito.

= Comparar la presién intradiscal obtenida con los valores encontrados en la literatura
especializada para verificar el modelo.

» Observar la importancia de la presencia de los elementos pasivos (ligamentos) y activos
(musculos) para la correcta distribucién de cargas en la columna vertebral.

= Tener un antecedente para la realizacion de modelos mas complejos de la columna
vertebral como un apoyo en el desarrollo de tratamientos médicos.

Alcances

En el presente trabajo se investigaran los principios basicos de anatomia de la columna verte-
bral, asi como los enfoques existentes para su modelado; con este conocimiento se simulara el
comportamiento mecanico de una Unidad Funcional Espinal (UFE). Ademds, se analizardn
los resultados de presién intradiscal y se compararan con los resultados reportados en la
literatura para asi verificar el modelo propuesto, ademas de determinar la distribucion de
esfuerzos en los tejidos dseos.

VII






Capitulo 1

La columna vertebral y su
biomecanica

Introducciéon

Para la realizacion del presente trabajo fue necesario entender cémo interactiian los elementos
anatémicos para generaciéon de movimiento en la columna vertebral (también llamada raquis)
y cudl es el comportamiento del material del que se conforman sus tejidos.

En los tdltimos anos, se han realizado varios esfuerzos para estudiar la biomecanica de la
columna vertebral, con el fin de desarrollar nuevos tratamientos contra diversas patologias.
Es por ello que se han creado varios enfoques para la determinacién de las cargas que actian
sobre la columna vertebral y de su comportamiento mecanico.

En este capitulo se presentan los fundamentos de anatomia y biomecédnica del raquis, asi
como los modelos biomecéanicos que se han desarrollado en las 1ltimas décadas.

1.1. Anatomia y biomecanica de la columna vertebral

La informacién presentada en esta seccién fue tomada de [2]. La columna vertebral es una
estructura dsea que estd compuesta de una multitud de componentes pasivos (huesos, arti-
culaciones y ligamentos) y activos (musculos), siendo éste un sistema dindmico compuesto
de 33 vértebras superpuestas, alternadas con discos fibrocartilaginosos a los que se unen por
estructuras ligamentosas, apoyadas por fibras musculares.

La columna vertebral presenta tres funciones principales:
= Dota de rigidez al cuerpo para soportar cargas axiales,

» Protege las estructuras del sistema nervioso central (médula, meninges y raices nervio-
sas),

= Proporciona movilidad y flexibilidad para los principales movimientos del tronco.

En la Figura 1.1 se muestra la columna vertebral vista desde los planos sagital y frontal.
Visto desde un plano sagital, la columna vertebral presenta una serie de curvaturas de na-
turaleza fisiolégica.
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Cuando la curvatura es convexa anterior se le denomina lordosis; por el contrario, si la cur-
vatura es convexa posterior se le llama cifosis. Las curvaturas cervical y lumbar son las mas
moviles, mientras que la toracica es mas rigida, aportando menor movilidad. Las curvaturas
sagitales le brindan al raquis una mayor estabilidad y resistencia a la compresion axial. En
el plano frontal, el raquis presenta un alineamiento casi perfecto.

Lordosis cervical

7 Vértebras cervicales

Cifosis toracica

12 Vértebras tordcicas

Lordosis lumbar

5 Vértebras lumbares

Sacro

Coccix
Cifosis sacrococcigea
Vista frontal Vista sagital

Figura 1.1: Vista frontal y sagital de la columna vertebral, con el tipo de curvaturas y
numero de vértebras de cada seccion [3].

La descripcién de los elementos que conforman la columna vertebral se presenta a continua-
cion.

Vértebra

El esquema de una vértebra se presenta en la Figura 1.2 . La parte mas robusta de la
vértebra se conoce como cuerpo vertebral. Aunque existen algunas diferencias regionales, la
forma del cuerpo vertebral generalmente es de un cilindro. Visto desde arriba es ligeramente
céncavo, donde se forma el canal espinal. Si se observan los cuerpos vertebrales desde la base
de la nuca hasta el coxis, se puede notar que su tamano incrementa progresivamente. Este
incremento progresivo de tamano se relaciona directamente con la habilidad de la columna
vertebral a resistir cargas axiales. Los cuerpos vertebrales lumbares, al ser los mas grades en
todo el raquis, son menos propensos a sufrir fracturas [4].
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Anterior

| Cuerpo
vertebral

Proceso
transverso

Elementos e

posteriores Lamina
Proceso
espinoso

Foramen
vertebral

m— Posterior

Superior
Proceso articular superior

Proceso transverso

Pediculo Proceso espinoso

Anterior Posterior
Lamina
Cuerpo Proceso articular inferior
vertebral Foramen neural
Inferior

Figura 1.2: Descripcion de las partes mds representativas de una vértebra [5].

La porcion exterior de este hueso esta compuesta por una capa delgada de hueso cortical, el
cual forma una capa exterior que funciona como proteccion. El hueso cortical se caracteriza
por tener una alta resistencia a la flexion y torsion. La parte interior del hueso consta de
hueso esponjoso. Este tipo de hueso es menos denso y mas elastico que el hueso cortical y
su estructura esta compuesta de haces de hilos cortos y paralelos de hueso fusionados entre
si. El hueso esponjoso ayuda a la vértebra a mantener su forma a pesar de las fuerzas de
compresion.

Detras del cuerpo vertebral existen otras estructuras 6seas llamadas elementos posteriores, los
cuales forman un canal que protege la médula espinal. Su funciéon biomecénica es de controlar
la posicion de los cuerpos vertebrales y de proveer de puntos de adhesién a los musculos para
controlar la posicién de la vértebra y dar brazos de palanca para su movimiento [6].

Los pediculos se localizan detras del cuerpo vertebral y brindan una estructura de soporte
para transmitir fuerzas entre los elementos posteriores y el cuerpo vertebral. Debajo de cada
pediculo se forma un orificio por donde pasan las terminales nerviosas llamado foramen
neural. Ademas, de cada pediculo se proyectan las estructuras de ldmina que se juntan y
forman el arco neural. Este arco es una estructura fuerte que proporciona proteccién a la
médula espinal en forma de un canal, llamado foramen vertebral [4].
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De la union de las dos estructuras de lamina emana una protrusion osea llamada proceso
espinoso. En la union del pediculo y de las laminas se forma otra estructura llamada proceso
transverso. Estos procesos proporcionan superficies para la fijacién muscular para el control
de la columna vertebral.

En los elementos posteriores se ubican también dos conjuntos de superficies articulares. El
primer conjunto, llamado proceso articular superior, se ubica en las esquinas laterales supe-
riores de la lamina. En las esquinas laterales inferiores de la lamina se encuentra el segundo
conjunto llamado proceso articular inferior. Estas superficies articulares provocan la interac-
cién entre dos vértebras: El proceso articular superior de la vértebra inferior interactia con
el proceso articular inferior de la vértebra superior a ésta. La tarea de estas superficies ar-
ticulares es de permitir y limitar el movimiento de las vértebras. Se puede decir que los
procesos articulares son el sistema que guia el movimiento del raquis.

Colectivamente, los elementos posteriores se encargan de que las fuerzas aplicadas a la colum-
na sigan una trayectoria determinada a través de la columna vertebral. En ciertas posturas,
también se encargan de soportar una parte de la carga aplicada; en una postura erguida,
aproximadamente un tercio de la carga es soportada por los elementos posteriores. [6]

Disco intervertebral

El disco intervertebral se encarga de conectar dos cuerpos vertebrales entre si. Presenta los
siguientes propdsitos biomecanicos:

= Absorbe parte de las fuerzas mecanicas transmitidas a través del raquis
= Transmite una porcién de cargas mecanicas entre las vértebras

= Permite y gobierna el movimiento entre cuerpos vertebrales.
Se compone de dos porciones:

= Anulo fibroso: Es la parte exterior del disco intervertebral y consiste de capas alternadas
de fibras orientadas de 30° con respecto a la placa terminal cartilaginosa [4]. Esta
formada también por laminillas concéntricas de colageno. Estas laminillas son rigidas,
pueden resistir compresién y permiten la flexién.

= Nicleo pulposo: Es un nicleo gelatinoso que se encuentra rodeado del anulo fibroso.
Cuando el disco es sometido a cargas simétricas, este ntcleo se expande radialmente
y tensa al anulo fibroso, haciéndolo mas rigido. Cuando el disco es sometido a cargas
excéntricas el nicleo se mueve hacia la zona de menor presién, donde las fibras del
anulo se tensan y en la zona contraria las fibras se comprimen.

En la interseccién del cuerpo vertebral y el disco se encuentra la placa terminal, la cual esta
compuesta de cartilago y cubre las porciones superior e inferior del disco. Esta estructura
conecta las fibras del disco a los huesos vertebrales y juega un papel importante para la
nutricién del disco (Figura 1.3).
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Placa terminal

Nticleo pulposo += S
\ cartilaginosa

Anulo fibroso 4=

Disco intervertebral

Difusion de Vértebra \
nutrientes

Figura 1.3: Elementos mds representativos del disco intervertebral [7].

El contenido del agua y el espesor del disco cambian continuamente a lo largo del dia. Cuando
las cargas son aplicadas en el raquis, el agua sale del disco intervertebral. Cuando el cuerpo
humano se encuentra en una posicién recostada el disco reabsorve agua. La hidratacion del
disco es muy importante, ya que previene su degeneracion. [8]

Ligamentos

Los ligamentos son los estabilizadores pasivos del raquis, compuestos de un alto porcentaje
de colageno, elastina, proteoglicanos y agua. La orientacién de las fibras de colageno general-
mente es paralela a la direccion axial del ligamento. Su accién de estabilizacién no depende
sélo de su fuerza, sino del brazo de palanca con el que aplica su fuerza (Figura 1.4). El brazo
de palanca es la distancia perpendicular entre el vector fuerza del ligamento y el eje ins-
tantdneo de rotacion (IAR). Asi, un ligamento débil con un brazo de palanca largo puede ser
igual de efectivo que un ligamento fuerte actuando con un brazo de palanca més pequeno [§].

Ligamento longitudial anterior
‘ Ligamento longitudinal
AT ]\ posterior

Ligamento
flavio

Ligamento
intertransverso

|
.

Figura 1.4: Ligamentos principales de la columna vertebral [9].

5



CAPITULO 1. LA COLUMNA VERTEBRAL Y SU BIOMECANICA

Musculos

Los musculos mueven el torso afectando directa o indirectamente la columna vertebral. Jun-
to con los tendones, brindan una estabilidad activa a la columna vertebral. Sin su accién,
el raquis seria altamente inestable, incluso bajo cargas muy bajas. El rol de los misculos es
muy complejo, debido a la cantidad de musculos que actian directa o indirectamente para
generar movimiento (Figura 1.5) [8].

_— Protuberancia occipital externa

— M. esternocleidomastoideo
Porcién descendiente . | M. esplenio de la cabeza
M. trapecio Porcion transversa. :

Porcién ascendente

Espina de la escapula A :
p P ~ Acromion

Fascia deltoidea - Apdfisis espinosa

M. redondo mayor— .
4 Angulo inferior de la escapula

M. interespinoso,

fascia infraespinosa / " M. dorsal ancho
M. romboides mayor

— Apdfisis espinosa de
la vértebra toracica Xl
M. oblicuo externo del abdomen -
Tridngulo lumbar — k2

~ Fascia toracolumbar
M. dorsal ancho -

"~ Cresta iliaca

"~ Cara dorsal
del hueso sacro

Figura 1.5: Algunos misculos de la espalda [10].

Médula espinal

La médula espinal es la conexién més importante entre el cuerpo y el cerebro y se trata
de una de las estructuras de mayor importancia, ya que transmite informacién sensorial al
cuerpo y realiza el procesamiento inicial de las sensaciones que se perciben. También contiene
neuronas motoras que median los reflejos voluntarios e involuntarios de los musculos, ademas
de mediar el control de la mayoria de las funciones viscerales.
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De la médula espinal emergen lateralmente las raices nerviosas, formando asi 31 pares de
nervios espinales. Esta compuesta de materia gris y blanca y se divide en cuatro regiones:
cervical, tordcica, lumbar y sacra (Figura 1.6) [11].

Decusacion
piramidal

IE_Cordén medular
cervical

i

Cordon medular
toracico

T 7! i[mmr

Corddén medular Ta
lumbar

——
hr_(:curdén medular Tiz
A

!

5acro

L
Corddén medular
coccigeo

:|i
/fJ \ Cauda equina

Extremo caudal
del saco dural

Filum terminal

Figura 1.6: Anatomia de la médula espinal [12].

1.2. Caracteristicas generales de los tejidos del raquis

Vértebra

Como se mencioné antes, la vértebra estd formada por una capa de hueso cortical y por
dentro presenta hueso esponjoso. A continuacién se presenta la descripcién de las propiedades
mecénicas de estos tejidos.

Hueso
Composicion

El hueso presenta dos fases: una es sélida y la otra es liquida. La parte sélida presenta una
parte organica, compuesta por una matriz de colageno extracelular, y una parte inorgani-
ca, formada por hidroxiapatita (Ca;o(PO4)s(OH)2), las cuales le proporcionan al hueso una
estructura rigida y dotan caracteristicas mecanicas muy especiales. La parte organica pro-
porciona flexibilidad y la parte inorgdnica provee resiliencia.

7



CAPITULO 1. LA COLUMNA VERTEBRAL Y SU BIOMECANICA

En un hueso seco, el porcentaje en peso que ocupa el calcio y el fosfato va de un 65-70 % y
la matriz extracelular ocupa de 25-30 %. A su vez, la matriz extracelular se compone de un
95 % de fibras de coldgeno [13].

Alrededor de las fibras de coldgeno mineralizadas existe una sustancia que se compone de
proteina y polisacaridos llamada glicosaminoglicano, la cual se presenta en forma de macro-
moléculas complejas llamadas proteoglicanos. Esta sustancia sirve para juntar las capas de
fibras de coldgeno mineralizadas. El agua constituye el 25 % del peso total del hueso y un
85 % del agua se localiza en la parte orgdnica de la matriz. El otro 15% se localiza en las
cavidades y canales de las células del hueso [13].

Estructura

Existen dos tipos de hueso: el hueso esponjoso o trabecular y el hueso cortical o compacto.
En huesos largos, el hueso cortical es mas o menos cuatro veces la masa del hueso esponjoso.
La composicion de los dos tipos de hueso es casi idéntica, sin embargo, su mayor diferencia
es el grado de porosidad y la organizacion de cada uno.

La porosidad del hueso cortical va de 5-30 %, mientras que la porosidad del hueso esponjoso
es mas alta, siendo de 30-90 % [13]. El grado de porosidad del hueso es dindmico, es decir, no
permanece constante a lo largo del tiempo. Este se va adaptando en respuesta a las cargas
que se le apliquen, enfermedades (como la osteoporosis) y por el proceso de envejecimiento.

Sobre el hueso existe una capa fibrosa llamada periostio. Esta capa cubre el hueso entero,
a excepcion de las superficies de las articulaciones, las cuales estan cubiertas de cartilago
articular.

Las propiedades del hueso varian entre sus posiciones anatomicas, es decir, el hueso del fémur
presenta caracteristicas diferentes a las del hueso del craneo, incluso cambian con respecto
al género del individuo (varén o hembra), edad, raza, su nivel de hidratacion, etc. [13].

Propiedades mecanicas y su comportamiento

El contenido mineral del hueso afecta sus propiedades mecanicas. Una mayor mineralizacion
hace que el hueso sea mas resistente y rigido, haciéndolo menos capaz de absorber energia.
La parte orgédnica lo hace mas flexible y con mayor capacidad de absorber energia.

Debido a la presencia de sus componentes organicos, el hueso es un material viscoelastico,
lo cual hace que su respuesta mecanica sea sensible a la velocidad de deformacion. El hueso
cortical, considerado transversalmente isotropico y relativamente homogéneo, presenta una
transiciéon de material ductil a material fragil dependiendo de la velocidad de deformaciéon a
la que esté sometido (Figura 1.7). Para hueso cortical humano, a velocidades de deformacion
mayores a 1 [s7!] comienza la transicién de un comportamiento dictil a comportamiento
fragil [13].

Por su parte, el hueso esponjoso presenta un comportamiento no lineal. Se considera como
un soélido celular, con propiedades mecéanicas anisotrépicas que dependen de su porosidad
y de la arquitectura de sus trabéculas. En la Figura 1.8 se observa la curva de esfuerzo-
deformacién del hueso esponjoso, en donde la densidad aparente del hueso esponjoso de 0,90
g/cm? corresponde a un hueso sano, mientras que la densidad de 0,30 g/cm? es de un hueso
con osteoporosis .
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En dicha curva se pueden distinguir ciertas regiones que corresponden al comportamiento
de un sélido celular. La primera es la zona elastica, en la cual las trabéculas se flexionan sin
llegar a romperse. Después se distingue la zona de meseta, en donde las celdas comienzan
a colapsarse progresivamente. Por ultimo, la zona de densificacion, en donde las celdas se
colapsan a través del material [14] [15] [16].

Esfuerzo [MPa]

300 1500/s
; ﬁ300/s
20 s
/ﬂ ~.0.01/s
10 W

~0.001/s

0.0‘05 0.0J10 0.015 0.(;20

Deformacién

Figura 1.7: Curvas de velocidad de deformacion del hueso cortical [13].

Esfuerzo [MPa] Densidad aparente

200 T
Hueso cortical ~ ----- 0.30 g/em’
- — -0.90 g/cm’
150 + —— 1.85 glen?
Zona elastica Densificacié
100 - Meseta ensl| icacion
50 - ,____/{ ﬁﬁﬁﬁﬁﬁﬁﬁ -
7 d Hueso esponjoso
oY AT bl ittt u Bk I -
0 5 o 15 20 25

Deformacion [%o]

Figura 1.8: Curva de esfuerzo-deformacion del hueso esponjoso, mostrando las regiones de
un solido celular [17].



CAPITULO 1. LA COLUMNA VERTEBRAL Y SU BIOMECANICA

Disco intervertebral
Nicleo pulposo y anulo fibroso
Composicion

El nicleo pulposo estd compuesto principalmente de una matriz de proteoglicanos, la cual
permanece unida gracias a una red de fibras de coldgeno tipo II, las cuales tienen diametros
de 30-500 [nm] [18]. Los proteoglicanos son moléculas largas con subunidades compuestas de
azucar, las cuales poseen una gran atraccion electroestatica al agua, a esto se le debe la gran
capacidad del nicleo pulposo de retener agua, la cual sale cuando se le aplican cargas a la
columna. Cuando el disco se comprime, la presién hidrostatica del nicleo incrementa debido
a su alto contenido de agua y esta presion a su vez hace que el anulo fibroso se tense.

El anulo fibroso se compone de 15-25 laminas concéntricas de coldgeno tipo I sumergidas en
un gel de proteoglicanos. El anulo y el niicleo contienen un porcentaje pequeno de elastina,
una fibra de proteina que se puede estirar sin sufrir dano. Esta red de elastina se posiciona
radialmente en el niicleo y se concentra entre las ldaminas del anulo [18].

FEstructura

La composicién quimica y la estructura del disco cambian gradualmente del dnulo al nicleo.
El contenido de proteoglicanos disminuye de 80 % en el nicleo a 60 % en la periferia del
anulo. Ademas, existe un incremento del contenido de coldgeno tipo I, el cual incrementa de
0% en el nucleo hasta el 100 % en el exterior del anulo. Se puede observar ademéds que las
fibras que componen las ldminas del dnulo fibroso poseen una orientacién alternada (Figura

1.9) [18].

Figura 1.9: Anulo fibroso humano tensionado en direccion vertical. Notese la orientacion
alternada de las fibras de coldgeno en las laminas [18].

Propiedades mecanicas y su comportamiento

El disco intervertebral en conjunto se considera como un material viscoelastico, ya que su
comportamiento es viscoso (depende del tiempo y de la historia del material) asi como eldstico
[18]. A pesar de esto, el disco intervertebral es modelado normalmente con formulaciones de
un material hiperelastico [19].

10
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Lo anterior se debe a que, a pesar de que su comportamiento no es puramente hiperelastico,
este enfoque permite una estimacion razonable de sus propiedades mecéanicas, especialmente
para tasas de carga baja, cuando la pérdida de energia de deformacién es baja [20].

El enfoque hiperelastico postula la existencia de una funcién de energia de deformaciéon que
relaciona el desplazamiento de un tejido con sus valores correspondientes de deformacién. Al-
gunas de las formulaciones mas populares son: Neo-Hookeana, Mooney-Rivlin, Ogden, Yeoh
y Fung-Demiray.

Formulacion de Mooney-Rivlin

El estado de esfuerzos de un material hiperelastico es determinado tomando las derivadas
de la densidad de energia de deformacion con respecto a sus componentes de deformacion.
Para describir el comportamiento del material, el modelo de Mooney-Rivlin esta en funcién
de los invariantes del componente deviatorio del tensor de deformacién de Cauchy-Green. El

orden del modelo depende del tipo de curva esfuerzo-deformacién que presente el material
(Tabla 1.1) [21].

Tabla 1.1: Tipo de modelos de Mooney-Rivlin y sus usos.

Tipo de curva esfuerzo-deformacion Tipo de modelo de Mooney Rivlin

Curvatura unica Modelo de 2 a 3 constantes
Un punto de inflexion Modelo de 3 a 5 constantes
Dos puntos de inflexién Modelo de 5 a 9 constantes

=

Para caracterizar un tejido suave, incompresible e isotrépico, la formulacién de Mooney-
Rivlin esta caracterizada por dos constantes del material Cg y Cp; y esta formulada como:

W = Cio(l; — 3) + Co1 (I — 3) (1.1)

donde W es la funcién de densidad de energia de deformacién, I; e I, son el primero y
segundo invariantes del componente deviatorio del tensor de deformaciéon de Cauchy-Green
y C19 y Cp1 son las constantes del material. El segundo tensor de esfuerzo de Piola-Kirchhoff
se obtiene [22]:

11
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oW oW
N 8615 N 80”

Sij (1.2)

Placa terminal cartilaginosa

Composicion y propiedades mecdnicas

De acuerdo con Pal [13] la placa terminal cartilaginosa se compone principalmente de cartila-
go hialino. El cartilago hialino es un material multifasico compuesto por dos fases: una fase
liquida compuesta por agua (68-85%) y por electrolitos y una fase sélida, compuesta por
fibras de coldgeno (10-20 %), proteoglicanos y otras glicoproteinas (5-10%) y condrocitos
[13].

Su principal tarea es de lubricacién y de absorcién de golpes. Al igual que el disco interver-
tebral, sus propiedades cambian dependiendo de su contenido de agua o por una patologia,
ademds presenta anisotropia por las diferencias estructurales que presenta.

1.3. Modelos biomecanicos

Durante las ultimas décadas, los investigadores han desarrollado un gran niimero de técnicas
para estimar las cargas espinales midiendo los cambios in vivo de la presion intradiscal, fuer-
zas y momentos [23]. En paralelo, se han empleado modelos computacionales para estimar
las fuerzas musculares y cargas espinales bajo varias condiciones estaticas y dinamicas.

El uso de herramientas computacionales se justifica porque los procedimientos in vivo pue-
den llegar a ser altamente invasivos y costosos; ademas, por medio de herramientas compu-
tacionales se pueden simular condiciones y abordar preguntas que son dificiles de tratar en
procedimientos in vivo [24].

Existen dos caminos para el modelado del sistema mtsculo esquelético: sistemas multicuerpo
y el método de elemento finito.

Sistemas multicuerpo

Las fuerzas en estructuras activas y pasivas son calculadas manteniendo un equilibrio dindmi-
co entre las fuerzas externas (debido a inercia, gravedad y/o cargas externas) y fuerzas in-
ternas producidas por las estructuras activas y pasivas del tronco. Como el nimero de las
fuerzas desconocidas exceden las ecuaciones disponibles de equilibrio, el sistema de ecua-
ciones se vuelve compatible indeterminado (existen soluciones infinitas). Para atacar este
problema, se han desarrollado varios enfoques biomecanicos. Se pueden dividir en tres gru-
pos: modelo de musculo equivalente 1inico, modelo basado en optimizacién y modelo basado
en electromiografia (EMG) [25] [24].

= Misculo equivalente tinico: La redundancia se resuelve agrupando musculos agonistas
e ignorando a los musculos antagonistas. Este enfoque se utiliza ampliamente en ergo-
nomia para estimar cargas espinales durante actividades laborales. No se estiman las
fuerzas individuales de los musculos del tronco.

12
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= Basado en optimizacién: Para superar la redundancia se basan en la suposicion de que
existen una o varias funciones de costo que pueden ser minimizadas o maximizadas
(optimizadas) por el sistema nervioso central, conservando al mismo tiempo las con-
diciones de equilibrio. Se introducen ecuaciones de restriccion para asegurar que las
fuerzas musculares permanezcan positivas y menores a su tension permisible. No se
predice la actividad de los musculos antagonistas, aunque en algunos casos este efecto
es despreciable.

» Basado en electromiografia (EMG): Se miden las senales eléctricas durante la contrac-
cién muscular por medio de electrodos de superficie sobre la piel superpuesta a los
musculos o por electrodos de alambre insertados profundamente en ellos. Para estimar
la fuerza del musculo se necesita de una relacién entre la actividad EMG y la fuerza del
miusculo. No se predice la actividad de los musculos antagonistas, aunque en algunos
casos este efecto es despreciable.

Método del elemento finito

El Método de Elemento Finito (FEM) se creé por la necesidad de resolver problemas comple-
jos de elasticidad y de andlisis estructural para su aplicacién en ingenieria civil y aeronautica
en la década de 1950. Se extendié su aplicacion en diversos campos como ciencia de materia-
les, mecénica de fluidos, fenémenos de transporte, bioingenieria, etc. La primera aplicacion
del Método de Elemento Finito en biomecdanica fue reportada en 1972 por Brekelmans et. al.
[26], quien estudié la distribucién de esfuerzos y deformaciones en un fémur humano. Desde
ese entonces, se han incrementado las aplicaciones biomecédnicas para mejorar la comprensién
de sistemas fisiolégicos complejos con interacciones bioldgicas y mecéanicas.

Con el incremento de recursos computacionales, técnicas de imagen, creacion de formula-
ciones sofisticadas de multifisica y de mayor entendimiento en propiedades de materiales,
los modelos FEM y su rango de aplicacién han incrementado. Cumplen un amplio rango de
fenomenos complejos, incluyendo geometrias irregulares, no linealidades, contactos, analisis
de falla; etc.

A lo largo de las ultimas cuatro décadas se han desarrollado diversos modelos por método
de elemento finito para el estudio de la columna vertebral, siendo una de las zonas de mayor
interés la columna lumbar, con el fin de entender el proceso de degeneracién de disco y el
dolor de espalda baja [27]. En los dltimos anos ha tomado importancia el estudio de las
vértebras cervicales para la prediccién de lesiones (Figura 1.10) [24].
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c2

Ligamento
supraespinoso
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Figura 1.10: Vistas del modelado en FEM de la unidad funcional espinal C1-C2 para
investigar los efectos de velocidad de impacto [28].
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Capitulo 2

Generacion de modelos 3D del
sistema esquelético

Introducciéon

La adquisicion del modelo solido de los componentes biolégicos de interés es el primer paso
para la realizacion de simulaciones por elemento finito. Este paso resulta ser muy importante,
ya que cualquier error que presente el modelo en su geometria se vera reflejado a la hora del
mallado de la superficie, incluso en los resultados de la simulacion.

En este capitulo se dard una breve descripcion de los pasos a seguir para la construccion de
modelos so6lidos de estructuras anatémicas: la adquisicion de las imagenes, su segmentacion
y su procesamiento para la construccion del modelo sélido.

2.1. Adquisicién de datos: Métodos de escaneo

Este capitulo es una sintesis de la informacién presentada por Kanchana et. al. [29] comple-
mentada con otras referencias. Para realizar el analisis mecanico de una estructura anatémica
se necesita tener un modelo sélido que represente de manera precisa la geometria de dicha
estructura. Para ello, se tiene que recurrir primero a un método de obtencion de imagenes,
los métodos méds precisos para adquirir imagenes precisas son la Tomografia Computariza-
da (TC) y por Imaginologia por Resonancia Magnética (IRM), siendo el primero la técnica
mas utilizada hoy en dia. Cabe senalar que la precision del método de escaneo, ademas de
depender de las caracteristicas presentadas a continuacién, depende también de los ajustes
hechos en el proceso de escaneado.

Tomografia computarizada (TC)

Las imagenes por TC son adquiridas a través del registro de la atenuacién de un objeto a
la radiacion, la cual es emitida por una fuente de rayos X. Una imagen TC es reconstruida
de una gran cantidad de proyecciones del objeto tomadas alrededor de un eje de rotaciéon
usando un haz de rayos X. Dependiendo de las propiedades de absorcién de rayos X del
objeto, cuando un haz de rayos X lo atraviesa, se genera una imagen proyectada sobre un
detector (sensor de imagen).
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Estas iméagenes se integran utilizando un algoritmo computacional para crear cortes trans-
versales del objeto. Las proyecciones son obtenidas rotando simultdneamente la fuente de
rayos X y el detector alrededor del objeto y moviendo el objeto a través del eje de rotacion

Figura 2.1.

Fuente de rayos X

Voxels EB\
{
; i 1

\ '._\

Imagen adquirida
Corte transversal

Detectores

Figura 2.1: Disposicion de la fuente de rayos X, los detectores y el cuerpo humano u objeto
en un escaner de tomografia computarizada [30].

Entre todos los métodos existentes, éste es el que brinda una mayor precisién de imagen
(Figura 2.2). A pesar de esto, es un método que no es aplicable a humanos sanos para
propositos de investigacion, ya que las cantidades de radiacion que produce sobre el cuerpo
humano son altas, por lo que su uso sobre personas sanas se vuelve éticamente injustificable.

Figura 2.2: Tomografia computarizada del cerebro humano, de la base del crdneo hasta la
parte superior utilizando un medio de contraste [31].
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Imaginologia por resonancia magnética (IRM)

La Imagen por Resonancia Magnética (IRM) utiliza el principio de Resonancia Magnética
Nuclear (RMN) de las moléculas de hidrégeno como la fuente de senial, aprovechando que el
tejido humano estd principalmente compuesto de agua (HyO).

Si se considera un solo nticleo de hidrégeno 'H, se puede observar que éste posee un momento
magnético (el cual es una propiedad mecdnica cudntica) paralelo a su eje de giro (Figura
2.3). En la ausencia de un campo magnético externo, los ejes de rotacién de los niicleos de
hidrégeno dentro de un tejido se encuentran aleatoriamente alineados y se considera que la
suma vectorial de la magnetizacion es igual a cero; por el contrario, bajo la influencia de
un campo magnético, los ejes de rotacion de los nticleos se orientan en la direccion de éste
(Figura 2.4).

Eje de precesion
(lo define el dipolo
magnético)

{—— Eje de giro (spin)

By

Figura 2.3: Momento magnético de un nicleo de hidrdgeno [32].

Figura 2.4: a)Orientacion aleatoria sin la influencia de un campo electromagnético.
b)Orientacion definida bajo un campo magnético [29].

Para medir la RMN de un ntcleo de 'H, se aplica un campo magnético externo (llamado
también el campo magnético principal o By), provocando que los ejes aleatorios de giro de
los niicleos de 'H se alineen con el campo magnético principal By.
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De esta forma, el cuerpo de interés presenta un vector de magnetizacién neto (Mg) paralelo
a Bg. My se puede separar en dos componentes vectoriales: M,, el cual es paralelo a By, y
M; que es perpendicular a By. En un principio, M,=M, y M(=0 (Figura 2.5).

Sin Bo:
Mo Mz=MoyMt=0
Con Bo:
Mz =0y Mt= Mo
A Mz
>
Mt

Figura 2.5: Orientacion aleatoria bajo un campo magnético [29].

La frecuencia de precesion de un espin bajo un campo magnético es proporcional a la mag-
nitud del campo magnético externo y es expresado por la ecuacion de Larmor:

B
v = 20 (2.1)
2

Donde vy es la frecuencia de Larmor en mega Hertz (MHz), By es el campo magnético externo
en tesla (T) y v es una constante llama constante giromagnética.

Cuando una radiofrecuencia externa de magnitud igual a la frecuencia de Larmor es aplicada
a la muestra (para el 'H, vyg = 64 MHz a By = 1.5 T), el eje de giro de los nticleos cambia de
una orientacion de energia baja a una orientacion de energia alta. Esto provoca que ahora el
eje de giro se mueva hacia la direccién de la radiofrecuencia externa y si esta radiofrecuencia
es aplicada a 90° con respecto a By, los ejes de giro estaran orientados también a 90° con
respecto a By, haciendo que el valor de M, comience a decaer y que M; incremente. La
precesién de Larmor de los ejes de giro inducirda un voltaje, el cudl serd captado por una
bobina receptora (bobina de radiofrecuencia) y se medird como una senal de resonancia
magnética. Cuando la radiofrecuencia se detiene, M, empieza a recuperarse y la inversa de
la tasa de recuperacion es llamada tiempo de relajacién longitudinal (T;). Al mismo tiempo,
M, comienza a decaer y la tasa de decaimiento es llamada tiempo transversal de relajacién
(Ty). Ty y Ty toman diferentes valores para cada tipo de tejido, lo cual permite diferenciar
los tejidos en una imagen.

Esta técnica es ideal para el escaneo de voluntarios sanos para estudios, ya que no se utiliza
radiacion ionizante. Sin embargo, tiene algunas desventajas: el tiempo de escaneo es largo,
en algunas areas anatomicas se obtiene un contraste pobre y una longitud de escaneo bajo
por la poca uniformidad del campo magnético.
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2.2. Segmentacién de imagen

La segmentacion de imagen es un proceso para definir las fronteras o limites de los objetos
escaneados. La segmentacion de la imagen se realiza dependiendo de la exactitud que se
necesite en el modelo; por ejemplo, para una simulacién por método de elemento finito de
un hueso se necesita un modelo sélido con una buena exactitud geométrica.

Existen varios tipos de segmentacion, algunos de ellos son la segmentacion manual, por
umbral de intensidad y por detecciéon de borde.

Segmentacion manual

Este tipo de segmentacién es el mas simple, en la cual la definicién de la frontera es hecha
manualmente por el usuario. La exactitud de este método depende completamente del usua-
rio, quien debe tener conocimientos previos de anatomia para identificar los tejidos que le
interesan. Este método es el que trae mas errores consigo debido a la interaccién que tiene
con el usuario.

Segmentaciéon por umbral de intensidad

La segmentacién por umbral de intensidad (thresholding intensity en inglés) consiste en la
separaciéon de pixeles dependiendo de su valor de intensidad, separando las regiones blancas
de las oscuras.

En este método primero se define un valor de umbral, posteriormente un programa se encarga
de separar en dos grupos los pixeles de la imagen: los pixeles con un valor de umbral menor
al umbral definido toman el valor de cero; por otra parte, los pixeles con valor de umbral
mayor al umbral definido toman el valor de uno. Por 1ltimo, se crean iméagenes binarias con
los valores nuevos de los pixeles [33]. Como ejemplo, en la Figura 2.6 se muestra el proceso de
segmentacion por umbral de intensidad. En la imagen A se muestra un escaneo de humano,
las regiones mas brillantes son de tejido adiposo. En la Imagen B se muestra la imagen
procesada, en la cual clasifica todo el tejido adiposo [34].

Figura 2.6: Proceso de segmentacion por umbral de intensidad [34].
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Segmentaciéon por deteccién de borde

La segmentacién por deteccién de borde identifica el cambio rdpido de intensidad de nivel
en una vecindad pequena de pixeles en una imagen. Este tipo de segmentacion es ideal para
un objeto de varios niveles de intensidad en regiones diferentes como en los huesos largos.
Algunos de los algoritmos mas utilizados para segmentacion por deteccién de borde son:
Roberts, Sobel y Canny.

2.3. (Generacion de superficie

La generacién de superficies consiste en el mallado con elementos triangulares de los véxels!
de frontera segmentados de las imagenes que fueron segmentadas en el paso anterior para
generar superficies 3D malladas. En este proceso se determina la exactitud de la superficie,
cambiando el nimero de triangulos con los cuales se realizara la malla y su consistencia.
Uno de los algoritmos mas utilizados para este proceso es el algoritmo de cube en marcha
(marching cube algorithm), el cual es el algoritmo mas utilizado en los softwares comerciales.

Ldel inglés volumetric pizel, es la unidad ctibica que compone un objeto tridimensional.
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Capitulo 3

Método del elemento finito

Introducciéon

Con la informacion obtenida en los capitulos anteriores, se decidié que el tipo de andlisis que
se realizaria seria por medio del método del elemento finito, ya que uno de los intereses era
observar la distribucion de esfuerzos en los componentes anatémicos de la columna vertebral,
ademas de que en proyectos futuros se planea conocer la distribucion de esfuerzos utilizando
un dispositivo intervertebral y posteriormente realizar su optimizacion.

En este capitulo se presenta la formulaciéon del método del elemento finito para el caso de
elementos tridimensionales. En caso de que el lector quiera profundizar sus conocimientos
en este tema, se sugiere consultar las siguientes referencias de las cuales estd basado este
capitulo [35] [36] [37].

3.1. Proceso general del método

El método del elemento finito (FEM por sus siglas en inglés) es un método numérico utilizado
para determinar la soluciéon aproximada de una ecuacion diferencial parcial en un dominio
definido. Consiste en la aproximacién de la forma débil de las ecuaciones gobernantes y de
las condiciones de frontera del problema dado (forma fuerte), por medio de la discretizacion
del problema. Existen muchas formas de construir la base de aproximacion y su desarrollo
depende del método de formulacion seleccionado.

El ciclo general de analisis es dado de la siguiente forma [38]:
= Pre-proceso

e Diseno conceptual del problema
Modelado

Recoleccion de datos

Discretizacién de la geometria

Definicién de las condiciones de frontera y de las condiciones iniciales

Definicién de cargas
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s Procesamiento de la solucion

Calculo de la matriz de rigidez de cada elemento y su vector de cargas

Ensamble de las matrices de rigidez y de cargas

Aplicacion de las condiciones de frontera y restricciones

Solucién del sistema global

» Post-procesamiento

e Evaluacion de desplazamientos, esfuerzos, ...
e Visualizacién de resultados

e Andlisis de resultados

3.2. Elementos sdélidos 3D

El elemento sdlido tridimensional es el caso mas general de elemento finito, ya que sus
variables dependen de las coordenadas x1, o y x3. Su formulacion es sencilla, al tratarse
de una extensién de los elementos bidimensionales. En el presente trabajo, se utilizan en
mayor medida elementos tetraédricos, por lo que a continuacién se describira la formulacién
de dicho elemento.

Elemento finito tetraédrico

Grados de libertad

El elemento tetraédrico con funciones de forma de primer orden posee cuatro nodos y seis
aristas rectas. Cada nodo presenta 3 grados de libertad por los desplazamientos que puede
realizar en los ejes x1,x5 v x3, haciendo que en total el elemento presente 12 grados de libertad
(Figura 3.1).
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U3 u3,

u3

1[17

Figura 3.1: Elemento tetraédrico [35].

El vector de desplazamientos es:
u=[u' v u uﬂT (3.1)

Siendo: ‘ .
u' = [ul uh ol (3.2)

Aprozimacion por FEM del campo de desplazamientos

Cada campo de desplazamientos u;(i = 1,2,3) depende de las coordenadas (1, 2, 23) y es
interpolado por funciones de forma (o de interpolacién):

u(xy, x9, x3) = N(x1, 29, 23)u (3.3)

donde u representa la aproximacién de la variable, en este caso, el campo de desplazamientos,
N es la matriz de funciones de interpolacion y u es el vector de desplazamientos nodales.

Funciones de interpolacion

La matriz de funciones de interpolacién N se representa de la siguiente forma:

Ny O 0N, 0 0 Ny 0 0
N=|[0 N, 0 0 N, 0 0 Ny 0 (3.4)
0 0 N, 0 0 No 0 0 N

Uno de los procedimientos para determinar las funciones de interpolacién de elementos te-
traédricos es usar coordenadas de volumen. Las coordenadas de volumen para el nodo 1
estan definidas como:

Vpasa
= 3.5
“ Vigsa (3:5)
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donde Vpaozs ¥ Viazs son los volimenes de los tetraedros P234 y 1234. En la Figura 3.2 se
muestran las coordenadas de volumen de un elemento tetraédrico. El punto P se puede mover
dentro del elemento tetraédrico, formando un ”sub tetraedro”; para (;, si P se posiciona en
el nodo 1 el valor de (; serd 1, ya que (; = Vp;/V; en cambio, si P se posiciona en el plano
formado por los nodos 2, 3 y 4, el valor de (; sera cero. Para los nodos 2-4, sus coordenadas
de volumen son representadas de la misma forma:

(o= 8 ¢ = P2 T (36)
Viaza Viaza Viaza
Figura 3.2: Coordenadas de volumen de un elemento tetraédrico [35].
Se puede confirmar que:
GQ+e+G+aG=1 (3.7)
Ya que:
Vpasa + Vpiza + Veiaa + Veizs = Vigss (3.8)

Ademas, se cumple que las coordenadas de volumen respetan el principio de unicidad. Cuan-
do las coordenadas de volumen son evaluadas en su nodo 7 su valor es 1, de lo contrario su
valor es 0:

(3.9)

0, en los demés nodos jkl

G = {1, en su nodo i

La relacién entre las coordenadas de volumen y las coordenadas reales puede ser representada
como:
T = Gy + Gl + Gt + Gy
Ty = Qay + a3 + G35 + (45 (3.10)
3 = Qg + Grj + (3 + G

La representacién isoparamétrica del tetraedro puede obtenerse si las ecuaciones (3.7) y
(3.10) son expresadas en una sola ecuaciéon matricial:
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1 1 1 1 1] (G
1,2 .3 .4
=11 .2 .3 .4 .
T2 Ty Ty TH Tyl |Gy
1 .2 .3 .4
x3 Ty 3 T3 T3] [C4
La inversion de la ecuacion puede ser expresada como:
G ap by ¢ dy
G L fay by cy dy (3.12)
G 6V |as by c3 d
Ca ag by cy dy
donde:
|k kK _ koook
az - .’L’1 .CEQ 1‘3 3 b’L — 1 372 5173 9
Ul ol
Ty Ty Ty 1z g (3.13)
x, 1 a3 x, 3 1 '
2 3 2 I3
c=—lz5 1 28|, di=—|zb 25 1
! l -
ry 1 x4 Ty x5 1

En donde el subindice ¢ variade 1 a4 y j, k y [ son determinadas por permutacién secuencial.
El volumen del elemento tetraédrico se define como:

12 :c’z xg

111 2 2 o
V=- 1 2 3 3.14
6|1 x’f x’zf :U'§ ( )

1 2t 2l 2

Las propiedades presentadas en las ecuaciones (3.6), (3.7), (3.8) y (3.9) muestran que (;
puede ser usada para definir las funciones de forma en un elemento tetraédrico de cuatro
nodos, por lo que:

1
Nz‘:Ci:W

Al ser la ecuacién (3.15) lineal en funcién de z;(i = 1,2, 3), el elemento finito tetraédrico de
cuatro nodos es también un elemento finito lineal.

(CL — 14+ bi$1 + c;x9 + dzl’g) (315)

Aproximacion de la deformacion por FEM

Las deformaciones se pueden obtener de la siguiente forma:

¢ = La = LNu = Bu (3.16)
donde la matriz de deformaciones esta dada por:
_0/83:1 0 0
B=LN= 0 0/0ws 00w, N (3.17)
8/81'3 0 8/8m1
|0/0xy 0/0xy 0
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Con esta informacion, a partir del modelo de material que se utilice, se procede a la aplicacion
del método del elemento finito para obtener las deformaciones de los elementos. De este
resultado se calculan otras caracteristicas mecanicas como las deformaciones y el estado de
esfuerzos.
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Capitulo 4

Analisis de la unidad funcional espinal
L1-L2

Introducciéon

Este proyecto tiene especial interés en el comportamiento biomecanico de la espina lumbar,
ya que se planea desarrollar dispositivos intervertebrales para esa area anatémica. Dado que
el dispositivo intervertebral podria estar alojado en cualquier unidad funcional, se decidi
trabajar con el modelado de la primera unidad funcional vertebral de la espina lumbar (L1-
L2).

En este capitulo se presenta el proceso para la realizacion del analisis por método del ele-
mento finito de la unidad funcional vertebral L1-L2, donde se describen las modificaciones
que se tuvieron que realizar en los modelos solidos obtenidos de un sitio libre de internet,
el proceso de mallado, propiedades mecanicas de los materiales y casos de carga. Las mo-
dificaciones de geometria, el mallado y las simulaciones fueron realizadas con el software
Hyperworks®)(Hyperworks 13.0, Altair, USA).

La metodologia del presente trabajo se basé en estudios realizados por diversos autores, la
cual se describird en este capitulo [39] [40].

4.1. Geometria. Modelos solidos de las vértebras

Los modelos sélidos de las vértebras L1 y L2 se obtuvieron del sitio de internet GrabCAD.
GrabCAD es una comunidad en donde se pueden subir y descargar modelos sélidos de
forma gratuita. Ademads, ofrece servicios para equipos de trabajo, con el fin de facilitar la
administracion y visualizacion de archivos CAD y mejorar la colaboracion entre el equipo
[41]. De acuerdo con la informacién dada por el duefio de los modelos sélidos, las radiografias
fueron hechas por tomografia computarizada del cadaver de un hombre; posteriormente las
radiografias fueron convertidas a modelos sélidos con el software MIMICS.
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Se realizaron mediciones de la vértebra para saber en qué unidades estaba expresado el
modelo (Figura 4.1). Se observé que la cota A media 3.325 unidades y que la cota B media
1.067 unidades. Con estas observaciones se concluyé que el modelo estaba representado en
pulgadas. Por ello, las propiedades mecanicas de los materiales y las cargas fueron expresadas
en sistema inglés para conservar la congruencia de unidades.

Figura 4.1: Dimensiones de la vértebra.

Al observar los modelos sélidos, se observd que la vértebra L1 penetraba en la zona del
proceso articular inferior a la vértebra L2, lo cual representa un error importante en el
modelo. El error de las superficies pudo deberse a que los creadores del modelo sélido tuvieron
errores en la segmentacion de las tomografias, tomando tejidos que no correspondian al
proceso articular inferior. Es por ello que se procedié a corregir la geometria de la vértebra
L1 con las herramientas de correccién de geometria del software. Este proceso provoca que
se pierda la exactitud geométrica de la vértebra L1 en la zona del proceso articular inferior.
Sin embargo, la correccién de la vértebra fue necesaria porque para simular contactos las
superficies no deben de penetrarse entre si. Dado que los resultados de este trabajo seran
empleados para el desarrollo de separadores intervertebrales, los esfuerzos de contacto entre
las superficies modificadas no son de gran interés, a diferencia de las presiones intradiscales.
Al adecuar las superficies de contacto se genera un sistema de cargas equivalente, el cual
generara los mismos efectos sobre el disco intervertebral que las superficies originales.

El proceso de correccién de la vértebra L1 se llevé acabo de la siguiente forma (Figura 4.2):
primero se copiaron las superficies que correspondian al proceso articular inferior para generar
un nuevo componente; después, se trasladaron y rotaron dichas superficies en una posicién
en la cual ya no existiera contacto entre las vértebras. Posteriormente, con las herramientas
de edicién de superficie de Hyperworks, se cortd la superficie de la vértebra L1 con las
superficies del nuevo componente. Por ltimo se corrigieron los cortes hechos y se llenaron
las superficies necesarias con las herramientas de creacién de superficies Spline/Filler.
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Figura 4.2: Correccion de las superficies de la vértebra L1 a) rotacion y translacion de las
superficies del componente nuevo (superficie rosa) para cortar a la vértebra (superficie
verde), b) corte de la vértebra y c) correccion de los cortes y rellenado de espacios libres.

El fin de este procedimiento fue intentar conservar la mayor exactitud geométrica posible en
el proceso articular inferior de la vértebra L1. A pesar de los cambios geométricos realizados,
al intentar simular el contacto entre las dos vértebras se produjo un error porque el gap
entre las dos vértebras en esa zona era muy grande para realizar el contacto, por lo que se
procedio a realizar cambios en el mallado de la vértebra L1. Dichos cambios son descritos en
la Seccién 4.2 Generacién de la malla.

En la Figura 4.3 se muestra una comparacion entre la vértebra L1 sin correccién y la vértebra
después de las correcciones.

(a)

Figura 4.3: Comparacion entre el a) antes y b) después de las correcciones de la vértebra
L1.
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4.2. Generacion de la malla

Los anélisis por elemento finito fueron realizados con el solver Optistruct@®)(Hyperworks
13.0, Altair, USA). Para el mallado de las superficies se utilizaron dos métodos diferentes,
uno para mallar las vértebras y otro para mallar el disco intervertebral.

Mallado de vértebras

Para el mallado de las vértebras primero se realizé el mallado en 2D de la superficie de
la vértebra. Se utilizé la opcion de automesh de mallado en 2D de Hypermesh, utilizando
elementos triangulares de 0.03 pulgadas en toda la superficie de la vértebra. Se decidi
realizar el mallado con elementos triangulares porque se observé que era mas sencillo el
mallado con dichos elementos a comparacion de los elementos cuadrangulares, ya que los
elementos triangulares se acoplan mejor a geometrias complejas. Al revisar la literatura
se encontré que otros autores también usan este tipo de elementos para el mallado de las
vértebras [39] [19].

El tamano de los elementos se decidio realizando simulaciones sencillas para observar cémo
era la distribucién de esfuerzos en los elementos. Se buscéd que los resultados mostraran una
transicién de esfuerzos suave, es decir, que no hubiera cambios bruscos de color en una escala
de colores RGB. Este paso es muy importante, ya que los elementos tampoco deben de ser
muy pequenos, recordando que entre mas elementos existan en una malla, mayor serd el
tiempo de computo y se necesitard mas memoria del ordenador. El tamano de elemento en
el cual se obtuvo una distribucion de esfuerzos suave fue de 0.03 pulgadas.

Después de realizar el mallado de la vértebra se reviso la calidad de la malla; para ello se
utilizé el comando qualityindex. El control de la calidad de la malla es importante porque
esto ayuda a tener resultados confiables. Los chequeos generales para controlar la calidad de
la malla en Hyperworks son:

Relacién de aspecto (Aspect ratio): Es la razén del tamano del vértice mas largo del
elemento entre el tamano del vértice més pequenio del mismo (Figura 4.4).

A =

Relacion de aspecto=1  Elemento triangular con relacion
de aspecto grande

Relacién de aspecto = 1 Elemento cuadrangular con
relacion de aspecto grande

Figura 4.4: Relacion de aspecto para elementos triangulares y cuadrangulares.

Alabeo (Warpage): Es la cantidad en la cual un elemento se desvia de ser plano. Como
tres puntos definen un plano, este parametro sélo aplica a elementos cuadrangulares. Para
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su obtencién primero se divide el elemento cuadrangular en dos elementos triangulares. Pos-
teriormente, se obtiene para cada elemento triangular los vectores normales a sus superficies.
Por dltimo, se mide el angulo entre dichos vectores (Figura 4.5).

Figura 4.5: Alabeo (warpage) para elementos cuadrangulares [42].

Torcimiento (Skew): Para elementos triangulares se calcula encontrando el &ngulo minimo
a que es formado entre dos lineas: una formada de la conexién de un nodo y del punto medio
del vértice opuesto al nodo y la segunda formada de la conexién de los dos puntos medios
de los vértices adyacentes al nodo. El valor del torcimiento es entonces 90° — a.

Para elementos cuadrangulares el torcimiento es calculado encontrando el angulo minimo
entre dos lineas formadas por la unién de los puntos medios opuestos de los vértices del
elemento. El valor del torcimiento es entonces 90° — 5 (Figura 4.6).

[ L/
A [

Figura 4.6: Torcimiento (skew) para elementos triangulares y cuadrangulares. Torcimiento
de tridangulo = 90° — . Torcimiento de cuadrado = 90° — (8

Jacobiano: FEl jacobiano representa la medida en la que se desvia un elemento de tener
una forma ideal. El jacobiano puede tener un valor de -1 a 1, siendo 1 el valor ideal del
jacobiano, ya que representa un elemento de forma perfecta. La forma ideal del elemento
depende del tipo de elemento. Para elementos cuadrangulares su forma ideal es un cuadrado
y para elementos triangulares es un triangulo equilatero. El chequeo se realiza mapeando
un elemento ideal en coordenadas paramétricas a un elemento definido en las coordenadas
globales (Figura 4.7).
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A-11)  3(L1) 4 (x4 y0)

T

r

3
1(—1,-1)  2(1,-1) T_. 1 (xp )

X 2 (_X:. _T:J

3 (x3.¥3)

Figura 4.7: Mapeo de un elemento ideal en un sistema paramétrico (s, t) a un elemento
definido en un sistema global (z, y). Ndtese que las coordenadas de los nodos del elemento
ideal en el sistema (s, t) son (-1,-1), (1,-1), (1,1) y (-1,1).

El determinante del jacobiano se relaciona con la deformacion que requiere un elemento
ideal para ser igual al elemento en el espacio global. Hypermesh evalia el determinante de
la matriz jacobiana en cada uno de los puntos de integracién del elemento (llamados puntos
de Gauss) y reporta la razén del determinante del jacobiano de valor mas pequeno y el de
valor més grande. En Hypermesh, para los elementos quad4 (elementos cuadrangulares de
4 nodos) se usan puntos 2x2 y para elementos trias3 (elementos triangulares de 3 nodos) se
usa un punto (Figura 4.8).

1

°oh
*w

Figura 4.8: Localizacion de puntos de integracion para elementos cuadrangulares y para
triangulares.

Si la deformacién local es la misma en todos los puntos de Gauss, entonces el valor del
jacobiano es 1. A medida que la distorcién del elemento sea mayor, el valor del jacobiano se
aproximara mas a cero. Un jacobiano con valor menor a cero representa un elemento céncavo
(algo que el software no permite).

Es importante notar que con este chequeo de calidad para los elementos trias3 siempre se
mostrard que el jacobiano es igual a 1, aunque el tridngulo no tenga una forma cercana al
de un elemento triangular ideal, por lo que es muy importante revisar los demas parametros

de calidad.

Al terminar de revisar la malla se decidié modificarla, con ayuda de la funcién Hypermorph,
de tal forma que no existiera gap entre las vértebras en la zona del proceso articular. Esta
funcién permite modificar una malla y que tome la forma de una superficie. Después de la
aplicacion de esta funcién se realizé un remallado a esta zona, ya que uno de los intereses en
este proyecto es conocer la magnitud de esfuerzos en los contactos entre vértebras y tener
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un elemento méas pequeno hace que los resultados sean més exactos. El tamano de elemento
en esta zona fue de 0.2 pulgadas (Figura 4.9).

aavi,

"aVaVaYay AVAVAT p, (P AT

v‘m‘-.vg,vsgagspg_g.,
TATAVAYA S AV

Ay, Avavavap, S

R0

AV R ATAYL

4 Avavvea
SR

Figura 4.9: Modificacion de la malla de la vértebra L1 a) la malla sin modificar b)
Hypermorph aplicado y con remallado en la zona.

Después de revisar de nuevo la calidad de la malla en la vértebra se decidié que esta malla
definiria el hueso cortical de la vértebra, siendo ésta una malla de tipo Shell y que su espesor
serfa de 1 [mm], tomando este valor de la literatura [39]. En un nuevo componente se creé un
mallado 3D basado en la malla tipo Shell del hueso cortical, con el fin de representar el hueso
esponjoso de la vértebra. Esto se realizé con el comando Tetra mesh en las herramientas de
mallado en 3D de Hyperworks.

Mallado de disco intervertebral y placas terminales

Para el mallado del disco intervertebral se crearon primero las placas terminales. Se corté la
base del cuerpo vertebral de la vértebra L1, esto se realizo con las herramientas de edicién de
geometria, cortando las superficies de la vértebra con las mismas lineas que fueron definidas
en la geometria originalmente, generando la superficie de la placa terminal entre el disco
intervertebral y la vértebra L1.

Se aprovecho esa superficie para realizar el mallado en 3D del disco intervertebral. El primer
paso fue de dividir las areas que comprendian el niicleo pulposo y el anulo fibroso. Para ello
se tomo el borde de la superficie y se aplicé un offset! para después cortar la superficie y
asi delimitar el area que comprendia el nicleo pulposo. La divisién del area fue hecha de
acuerdo con investigaciones histolégicas: el volumen que ocupa el nicleo pulposo en el disco
intervertebral es el 44 % y el dnulo fibroso ocupa un 56 % de volumen [40].

Por ultimo se mall6 la placa terminal. El area que ocupaba el anulo fibroso se mallé con
elementos cuadrangulares, con el fin de crear “capas” que simularan las laminas de cartilago
que componen el anulo fibroso. El area que ocupaba el nticleo pulposo se mallé con elemen-
tos mixtos (cuadrangulares y triangulares) (Figura 4.10). Ademaés, se revisé la calidad del
mallado con los mismos criterios de la seccién anterior para elementos cuadrangulares.

'Funcién que permite desfasar una linea, dando una distancia para su desfase.
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Linea que divide b
el nucleo y el dnulo )

Figura 4.10: a) Placa terminal dividida, b) mallado de la placa terminal.

Para crear la malla 3D del disco intervertebral se utilizé el comando solid map que se encuen-
tra en las herramientas de creacion de malla 3D. Esta herramienta “extruye” los elementos
2D hechos en la placa terminal para generar elementos sélidos, poniendo de limite las super-
ficies que conforman la parte superior del cuerpo vertebral de la L2. Por 1ltimo, se separaron
los elementos que conformaban el nicleo pulposo de los elementos que conformaban el dnulo
fibroso.

Para simular las fibras de coldgeno se sigui6 la metodologia propuesta por Lodygowski [43],
en donde se propone que las fibras de coldgeno se mallen con elementos tipo Shell entre las
capas de laminas de cartilago del anulo fibroso. Asi, se ocultaron las capas de los elementos
y se aplico el comando faces de las herramientas que ofrece Hyperworks, para asi generar
elementos 2D cuadrangulares basados en la malla 3D del anulo fibroso.

El mallado final de todos los componentes se presenta en la Figura 4.11.

LA

Hueso esponjoso

Hueso cortical

Placa terminal
cartilaginosa

Nticleo pulposo

Disco intervertebral

Fibras de coldgeno Anulo fibroso

Figura 4.11: Mallado final de todos los componentes.
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4.3. Propiedades de los materiales

Tomando en cuenta la informacién de la Seccion 1.2. Propiedades mecdnicas de los tejidos
del raquis, se tomaron decisiones para definir las propiedades mecéanicas de los tejidos.

El tipo de cargas que fueron aplicadas en el modelo fueron estaticas, por lo que se pueden
despreciar los efectos viscoelasticos de los tejidos, esto es, la dependencia del esfuerzo y la
deformacion con respecto al tiempo. Es por ello que el hueso cortical y el hueso esponjoso
fueron modelados como materiales lineal elasticos, considerando que las cargas aplicadas solo
iban a actuar en el rango elastico de ambos materiales. Ademaés, en las estructuras éseas no
se considero la anisotropia que presenta el hueso, ya que las cargas aplicadas fueron princi-
palmente axiales, por lo que sélo se tomaron en cuenta las propiedades mecanicas reportadas
en la literatura para hueso cortical y esponjoso de las vértebras.

Asi mismo, la placa terminal cartilaginosa fue modelada como un material lineal eldstico, con-
siderando que las cargas aplicadas sélo actuarian en el rango elastico. También se desprecid
su comportamiento anisotropico porque las cargas actuaron de forma axial. Sus propiedades
mecanicas fueron tomadas de la literatura de acuerdo a su comportamiento bajo la direccion
de la carga aplicada.

Para las fibras de colageno también se desprecié su comportamiento viscoelastico y solo
considerando su rango eldstico, tomando los valores de sus propiedades mecanicas de la lite-
ratura para velocidades de deformacion muy bajas.

Las propiedades mecédnicas de la matriz del anulo fibroso y el nicleo pulposo fueron mo-
deladas con la formulacion de Mooney-Rivlin para considerar su comportamiento hiper-
eldstico. Aunque existen otros modelos para modelar materiales hipereldsticos (como el Neo-
Hookeano, Yeoh y Ogden), se utiliz6 el modelo de Mooney-Rivlin porque es el mas utilizado
en la literatura para la caracterizacion de la matriz del anulo fibroso y el niicleo pulposo. Para
este caso, el modelo de Mooney-Rivlin utiliza solo dos parametros:C10 y C01. Esto es porque
su curva de esfuerzo-deformacién presenta una curvatura unica, debido a que el tipo de carga
aplicada es Unica: una carga axial. En un material hiperelastico, entre mas compleja sea la
carga (es decir, si se presentan varias condiciones de carga), la curva esfuerzo-deformacion
presentard mas puntos de inflexién. En este caso, como el tipo de carga es uniaxial no se
presentan puntos de inflexion, teniendo una curvatura tnica.

Las propiedades mecanicas de los componentes espinales se muestran resumidas en la Tabla
4.1.
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Tabla 4.1: Propiedades mecdanicas de los componentes espinales

Compcl)nentes Tipo de material Propiedades mecanicas Ref.
espinales Sistema Sistema Inglés
Internacional
Hueso cortical E =12000[M Pa]  E = 1740,5[kst] [44]
Lineal elastico v="03 v=03
Hueso esponjoso E = 200[M Pal E = 29|ksi] [45]
v =0,25 v=0,25
Placa terminal E = 238[M Pal E = 3,452(ksi] [46]
(cartilaginosa) v = 0,40 v = 0,40
Fibras de E =0,73[kPad] E =0,0001059[M Pa] [47]
coldgeno v = 0,30 v = 0,30
Matriz del Hiperelastico C10 = 0,18[M Pa]  C10 = 0,0261[ks!] [40]
anulo fibroso (Mooney-Rivlin)  C01 = 0,045[M Pa] CO01 = 0,006525[kst]
Ntcleo pulposo C10 = 0,12[MPa] C10 = 0,0174[ks] [45]

C01 = 0,030[M Pa] C01 = 0,00435[M Pd]

4.4. Contactos

Para simular la interaccién entre las vértebras y el disco intervertebral se definieron tres
contactos entre las superficies: vértebra L1 con disco intervertebral, disco intervertebral con
vértebra L2 y vértebra L1 con vértebra L2. Se realizé la suposicion de que las superficies
que tuvieran el contacto no se iban a separar ni a mover entre ellas, por lo que los contactos
fueron definidos como Frezze. Este tipo de contacto forza a los nodos a nunca separarse ni
deslizarse cuando estan en contacto con los nodos de otra superficie (Figura 4.12)
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Figura 4.12: Contactos definidos en las superficies de las vértebras L1 y L2 y en el disco
intervertebral. Las superficies que represetan el contacto son los tetraedros que estdn sobre
las superficies.

4.5. Cargas y condiciones de frontera

Para comparar los resultados obtenidos con la literatura, las condiciones de carga se defi-
nieron de acuerdo a las cargas utilizadas en otras simulaciones por elementos finitos [19].
Los tipos de actividades consideradas en las condiciones de carga fueron: flexién, extension,
flexion lateral y rotacion axial. Los valores de las fuerzas de compresion y momentos se
muestran en la Tabla 4.2. Para la aplicacién de fuerzas de compresion se aplicd la técnica
de carga seguidora; esta técnica es aplicada para minimizar la inestabilidad de la espinal
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lumbar por la ausencia de ligamentos y de musculos [19], la cual consiste en hacer que el
vector de fuerza de compresién pase por los centroides de los cuerpos vertebrales. Ademas,
se empotro la base del cuerpo vertebral de la vértebra L2 (Figura 4.13). Al ser la aplicacién
de la carga muy lenta, se considera que los modelos son cuasi estaticos. En la Tabla 4.3 se
muestran las magnitudes de las fuerzas aplicadas.

Tabla 4.2: Casos de carga utilizados [19].

. Fuerza de compresiéon Momento
Tipo de
actividad Sistema Sistema Sistema Sistema
Internacional inglés Internacional Internacional
[N] [klby] [Nm] [klbsin]
Flexion 1175 0.26415 7.5 0.06638
M
Extension 500 0.11240 7.5 0.06638
G
Flexion lateral 700 0.15737 7.8 0.066904
Rotacién axial 720 0.16186 5.5 0.04868
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Figura 4.13: Casos de carga a) Flexion b) Extension c) Flexion lateral d) Rotacion axial

Tabla 4.3: Magnitud de los vectores y las distancias de la Figura 4.13

n Fuerzas Fn [N] Distancias Dn [mm| Carga seguidora Fsn [N]
1 324.3 23.1 1175
2 324.3 23.1 500
3 181 43.1 700
4 125.9 43.7 720
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Capitulo 5

Analisis de resultados

Introducciéon

En este capitulo se presentan los resultados de presion intradiscal obtenidos para cada caso
de carga. La obtencién de la presién intradiscal (PID) fue importante en este trabajo porque
es un factor que determina si existird un dano en el disco intervertebral bajo la aplicacién de
cargas [45], lo cual serd un resultado importante para saber si un dispositivo intervertebral
es adecuado para reducir las cargas sobre el disco. Ademas, se presenta la comparacion de
los resultados de presion intradiscal con los resultados de otros modelos FEM.

También se presentan los resultados de esfuerzo de von Mises en el hueso cortical y el
esponjoso para observar los efectos que provoco el cambio de geometria en la vértebra L1.

5.1. Presion intradiscal

En general, los valores de presién intradiscal obtenidos se encuentran dentro del rango de
presiones de datos antropométricos [48]. En la Figura 5.1 se muestra la distribucién de
presion para el caso de flexion. La presion se concentra principalmente en la zona anterior
interna del disco intervertebral. El valor maximo de presién es de 0.889 [MPa].

ksii  [MPa]

[1 290E-01 0.889
1.147E-01  0.7908

L1.I:II:I3E—D'|

0.6915 j s
—8534E02  0.5925 \ ERL X
—7157E-02  0.493 | g :

— 5721E-02 0.3944 @ i
4285602 0.2954 >

2848E02  0.1964 i
141202 0.0974

2.441E-04  -0.00168

Figura 5.1: Distribucion de presion en el disco en flexion.

Para el caso de extension, en la Figura 5.2 se presenta la distribucién de presion, siendo el
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valor maximo de 0.134 [MPa]. Se observa que la presién es mas alta en las regiones anterior
y posterior interna del anulo fibroso.

[ksi] [MPa]
1940E-02 0.134
[1 F28E02 0.119
1516E-02  0.105
—1.304E-02  0.090
1092E02 0.0753
8.805E-03  0.0607
BE35E-03  0.0461
4866603 0.0315

2447E-03  0.0169
3.275E-04  0.00226

Figura 5.2: Distribucion de presion en el disco en extension.

La presiéon intradiscal del caso de flexién lateral se muestra en la Figura 5.3, en donde la
presién maxima es de 0.457 [MPa]. La concentracién de presién se presenta en el lado hacia
donde se inclina la vértebra (hacia lado izquierdo) en la parte anterior interna del dnulo
fibroso.

[ksi] [MPa]
5.621E-02 0.457
[5.8?’1 E-02 0.405
5.121E-02 0.353
——4371E02 0.301
3.621E-02 0.250
2.871E-02 0.198
2.121E-02 0.146
1.371E-02 0.0945
B.206E-03 0.0428
-1298E03  -0.00893

Figura 5.3: Distribucion de presion en el disco en flexion lateral.

Por 1ltimo, para el caso de rotacién axial la distribucién de presién intradiscal se muestra en
la Figura 5.4. El valor de presién maximo es de 0.434 [MPa] y se observa que las presiones
mas altas se concentran en la porcién anterior interna del anulo fibroso.
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[ksi] [MPa]
B.295E-02  0.434
[5.599502 0.386
48902E02  0.338
—4.206E-02  0.290
—3510E-02  0.242
!—2.814E-|32 0.194
2.118E-02  0.146
1421602 0.0980
7.283E-03 0.05
2908E-04  0.002

Figura 5.4: Distribucion de presion en el disco en rotacion azial.

5.2. Comparacion de la presién intradiscal con la
literatura

Se compararon los valores de presion intradiscal de cada caso de carga con los valores re-
portados en la literatura [19], donde se reportan los resultados obtenidos por otros modelos
FEM. En la Figura 5.5 se muestra la comparacién de esos valores con los obtenidos en este
estudio para cada caso de carga.

2.5 1.2
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1
2 Modelo 1 mModelo 2
z g
s EModelo 2 :5'9-5 mModelo 3
g 1o g
E EModelo 3 EG.& mModelo 5
£ ] EModelo 5 5
£ ode 2 04 Modelo &
o ! )
05 mModelo 7 EModelo 7
i 0.2
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estudio [
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43



CAPITULO 5. ANALISIS DE RESULTADOS

1.2 1.4
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1 1.2
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Figura 5.5: Comparacion entre los valores de presion intradiscal del presente estudio y otros
modelos FEM bajo cuatro tipos de carga: flexion, extension, flexion lateral y rotacion axial.

En general, se observo que en todos los casos de carga los valores de presion intradiscal
fueron muy bajos a comparacion de otros modelos FE, especialmente para los casos de carga
de flexion y extensién, los cuales no entraron en el rango de resultados. En el caso de flexion,
el porcentaje de error méximo ey, fue de 54 %, mientras que el porcentaje de error minimo
em fue de 26 %. En el caso de extension, el ey fue de 87% vy el e, fue de 38 %. Los casos
de carga de flexion lateral y rotacion axial estuvieron dentro del rango de presion intradiscal
de los modelos FEM, siendo e); = 57% y e, = 20% para el caso de flexién lateral y de
ey = 63% v e, =21 % para el caso de rotacién axial.

Estos resultados no se compararon con resultados experimentales, ya que en la literatura no
se han reportado estos datos con los mismos casos de carga para el nivel espinal L1-L2

5.3. Esfuerzo de von Mises en el hueso

En la literatura se reporta el uso de criterios de falla diferentes al de von Mises para predecir
el fallo en los huesos. Estos criterios estan basados principalmente en la deformacion, siendo
el criterio de deformacion principal méaxima uno de ellos. Sin embargo, se utilizé el criterio
de von Mises como criterio de falla porque, ademas de que se tiene una mayor familiaridad
con este criterio, a velocidades bajas de deformacion el hueso se comporta de forma ductil,
por lo que en este caso el criterio de von Mises es aplicable.

En la Figura 5.6 se muestra la distribucion de esfuerzos de von Mises en los tejidos dseos
para el caso de carga de flexién, en donde se aprecia que existen algunas concentraciones de
esfuerzo en la parte superior del cuerpo vertebral de la vértebra L1. La localizacion de estas
concentraciones de esfuerzo coincide con las zonas de aplicacién de fuerzas (condiciones de
frontera).
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Los esfuerzos cercanos a las condiciones de frontera no fueron considerados, ya que segin
el principio de Saint-Venant, son lugares donde la estimacion de esfuerzos es inexacta, sin
embargo, a medida que el andlisis se aleja de esas regiones se considera que la distribucién
de esfuerzos es uniforme y mas certera. Por esto se considerd sélo la distribucién de esfuerzos
en la region de los elementos posteriores de las vértebras L1 y L2.

[ksi] [MPa]

4.874EH1 336.05
E4.333E+EI1 .

3791EHN
—3.250E+HN
—2.703EHN
— 2. 166EHI

1.625E+H1

1.083E+HN

5. 416E+H10

0.000E-+20 X

A

z

Figura 5.6: Concentraciones de esfuerzo en la parte superior del cuerpo vertebral de la L1
en el caso de flexion.

En las Figuras 5.7, 5.8, 5.9 y 5.10 se muestran las concentraciones de esfuerzo de von Mi-
ses en los cuatro casos de carga, mostrando los niveles de esfuerzos en el hueso cortical y
esponjoso. En los casos de carga de flexion y de flexién lateral se presentaron concentra-
ciones de esfuerzos muy altas en la zona inferior del pediculo, donde se forma el arco del
foramen neural. Estos niveles de esfuerzo superan el esfuerzo de fluencia del hueso cortical
y esponjoso (Sy. m.cortical = 110[M Pal,Sy H.esponjoso = 1,92[M Pa]) [28]. El tipo de contacto
entre vértebras tiene influencia en el valor de los esfuerzos, el cual restringe el movimiento
entre los componentes.

[ksi]  [MPa]
402ED01 276
{3.584501 247
313EDT 2,16
—2689E01  1.85

—221E01  1.55
—1793E0M  1.24

134501 0.927
EB.BBBE-Dz 0.618

[ksi] [MPa]
16456401 113.42
{1.452&01 100.80
1.279E+01  88.18
—1.097E+01  75.64
—9.140EH0  63.01
—7.313E+400  50.42
5485E+00  37.78
3B58E+00 25.22
1831E+00  12.62
3.544E-03 0.024

4486802 0.309
653005 0.0004502

(a) (b)

Figura 5.7: Distribucion de esfuerzo de von Mises en el caso de carga de flexion, a) hueso
cortical y b) hueso esponjoso.
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ksl  [MPa]

EB.E?QEHJD 46.05 [ksi] MPa]

1. 240E-01 %,855
[1.1025-01 0.758
9.642E-02 0.665
—B8.264E-02 0.570

—F.887E-02 0.475
——5.510E-02 0.380

4.132E-02 0.285
Ez.?ssE-uz 0.190

5937E+0 40.93
51956400  35.82

—4453E400  30.70

—3711E+00  25.59

— D9E9E+00 2047
227E+00 15.35
1.485E+00  10.24
7429E01 512
9062E04  0.00625

1.378E-02 0.0950
5.715E-06 0.0000394

Figura 5.8: Distribucion de esfuerzo de von Mises en el caso de carga de extension, a)
hueso cortical y b) hueso esponjoso.

ksii  [MPa]

[ksi] [MPa]
[1.51?E+D1 104.59

3.842E-01  2.649
Ea.maE-m 2.355
2889E-01  2.061
—2862E01  1.766
—2135E01  1.472
—1708601 1.178

1281601 0.883
Ea.smeuz 0.589

1.343E+01  92.94
1.180EH1  81.36
—1.012E+01  69.71
—B8.432E400  58.10
—G748E+00 46.48

5065E+00  34.86
E3.381E+un 23.24

1.697EHI0 11.62

X 4272602 0.295
130902 0.000215

311205 0.000215

(a) (b)

Figura 5.9: Distribucion de esfuerzo de von Mises en el caso de carga de flexion lateral, a)
hueso cortical y b) hueso esponjoso.

ksii  [MPa]

1.142E401  78.74
[1.015E+D1 69.98

5.882E+400  61.24
—7EBI4EH0  52.50
—B34EEHI0 43.754
—s078E40  35.012

3.B10EHID 26.269
E2.542E+DD 17.526

[ksi] [MPa]

2E40E-01 1,751
[2.253501 1.557

1976E01 1.362
—1BI3EDT 1.167
—1411E01  0.973
—1125E01 0.778

8.465E-02  0.584
ES.BM’E-DZ 0.389

1274E400  8.784
5709E-03  0.0394 2826602 0.195

3121E05  0.000215

(a) (b)

Figura 5.10: Distribucion de esfuerzo de von Mises en el caso de carga de rotacion axial, a)
hueso cortical y b) hueso esponjoso.
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5.4. Discusion

Sobre la presion intradiscal

Los valores de presion intradiscal obtenidos en el presente estudio resultaron ser mas bajos
comparados con los obtenidos en otros modelos FEM, especialmente para el caso de flexion
y de extension, los cuales no entraron en el rango de resultados de la literatura. Esto se
debe a que en general el método de modelado de este estudio fue diferente al de los modelos
de la literatura. Existieron tres diferencias principales en el modelado: la consideracion de
ligamentos de la columna vertebral, la forma de modelado de las fibras de colageno y el tipo
de contacto.

En la literatura consultada, existen dos enfoques para modelar los ligamentos: en el primero,
los ligamentos son modelados como resortes unidireccionales conectados a los cuerpos verte-
brales para restringir el movimiento de las vértebras y aportar rigidez al sistema [39]. En el
segundo enfoque, el modelado de los ligamento se realiza con elementos tipo shell, el cual se
realiza cuando se requiere conocer las zonas donde se presenta mayor dano en los ligamentos
[28]. En este estudio no se consideraron los ligamentos porque se deseaba saber si por medio
de un modelado simple se lograban obtener resultados parecidos a la literatura. Sin embargo,
se observo que los ligamentos podrian tener un papel importante en la distribucion y en la
magnitud de la presiéon intradiscal.

Todos los modelos consultados en la literatura modelaron las fibras de coldgeno como resor-
tes unidireccionales a tensién conectados en forma de cruz sobre las caras de los elementos
hexaedricos de ocho nodos de las capas de la matriz del 4nulo fibroso (Imagen 5.11). En este
modelo, las fibras de colageno fueron modeladas como elementos tipo shell entre las capas
de la matriz del dnulo fibroso porque se decidié seguir la metodologia de Lodygowski [43],
ya que el proceso de mallado es més simple y permite realizar cambios en el mallado si se
requiere. Esta diferencia de metodologias no provoca una diferencia muy grande entre los
modelos, ya que el tinico efecto que se requiere de las fibras de colageno para esta simulacién
es que brinde rigidez al disco intervertebral. Si se estudiaran especificamente las cargas en
las fibras de colageno y su comportamiento bajo cargas dinamicas seria necesario considerar
su comportamiento viscoeldstico.

Figura 5.11: Modelado de fibras de coldgeno como resortes unidireccionales a tension [39]
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Finalmente, el tipo de contacto tuvo un efecto importante para la estimacion de cargas en el
disco intervertebral. El enfoque de simulacion del contacto fue diferente de la literatura, ya
que se consider6 que las superficies en contacto no se iban a separar (como si las superficies
estuvieran pegadas). Se escogié este contacto porque se supuso que entre las vértebras no
iba a existir ningin desplazamiento entre ellas por el cartilago que existe entre ellas. Esto
contacto provoco una rigidizacion en el modelo y que la mayor parte de la carga se concentrara
en la zona de los procesos articulares, donde puede haber una zona de deslizamiento entre
las vértebras, en vez de distribuirse también en el disco intervertebral. Una prueba de esto
es que en los tejidos 6seos, los esfuerzos de von Mises fueron muy altos a pesar de que las
cargas aplicadas no son criticas, al ser actividades de la vida cotidiana.

En los resultados de presién intradiscal se observé que no habian cambios abruptos de
presion, por lo que se puede decir que en general el mallado fue adecuado. El hecho de utilizar
propiedades mas complejas del material y no sélo propiedades elastico lineales, le brinda una
mayor credibilidad a los resultados al tener una mayor descripcién del material. El modelo
hiperelastico también fue adecuado para el tipo de simulaciéon que se realizaba, ya que el tipo
de cargas aplicadas fueron estaticas. A pesar de que el modelo tiene simplificaciones (como
la ausencia de ligamentos) se encontré que los resultados de presién intradiscal en el caso
de flexion lateral y rotacion axial entran en el rango de resultados de otros modelos FEM.
Aun asi, se reconoce que es necesario hacer mejoras al modelo, como lo son el realizar el
modelado de los ligamentos en la columna vertebral y hacer el tipo de contacto como de tipo
friccién, con el fin de mejorar la estimacién de resultados. Ademas, es necesario validar los
resultados con valores experimentales, ya que, segtn la investigacion realizada, no se cuentan
con resultados experimentales de presiones intradiscales para otras unidades funcionales
espinales que no sean la L4-L5. Tampoco se encontro literatura sobre la distribucion de la
presion intradiscal.

Sobre la validacion de resultados también se puede decir que es dificil realizar esta validacion,
ya que la presién intradiscal depende del estado de salud del individuo (si éste presenta una
patologia o un dafio en el disco intervertebral), por lo que estos resultados no pueden ser
aplicados a todos los modelos FEM. Ademads de que la realizacién de estas mediciones es
costosa y dificil de hacer, tanto para la institucién que la realiza como para el individuo
en el que se realizan las mediciones, ya que la intervenciéon quirtrgica conlleva un tiempo
de recuperacién. Como se planea que los dispositivos intervertebrales se disenien para la
poblacién mexicana, se recomienda que las pruebas de medicién de presion intradiscal de las
unidades funcionales espinales de la espina lumbar se realicen en individuos mexicanos, ya
que de esta forma se podrian estandarizar los modelos FEM para dicha poblacién.
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Sobre los tejidos dseos

Los modelos sélidos utilizados para la simulacion de los elementos d6seos tuvieron que ser
modificados geométricamente, ya que se observd que presentaban errores en las superficies
correspondientes a los procesos articulares. Esto se debe a que los creadores de las tomografias
posiblemente cometieron los siguientes errores:

= Se piensa que las tomografias no fueron adquiridas adecuadamente, ya que se puede
ver que los modelos sélidos estan muy suavizados, esto es, que no presentan la textura
que normalmente tiene el hueso. Esto puede deberse a que los ajustes de imagen en el
momento de realizar la tomografia no fueron adecuados como para captar los detalles
de los tejidos.

= Se puede concluir que la segmentacion de las imagenes no fue correcta, ya que las
superficies de los procesos articulares se penetraban en ambas vértebras. Es probable
que el usuario no reconocié de forma correcta los tejidos en esa &area, suponiendo
que el tipo de segmentacion fue manual. Esto hace hincapié a la importancia de los
conocimientos en anatomia para realizar una segmentacién correcta de iméagenes.

Para mejorar este proyecto se propone que se tenga una mejor adquisicién de los modelos
solidos de las vértebras para tener una mejor descripcion geométrica de la columna verte-
bral. Los cambios geométricos realizados pudieron llevar a que la distribucién de esfuerzos
sea diferente a la distribucién real en el hueso, lo cual puede llevar a una estimacién pobre
de la localizacion de una posible lesion.

Como se menciond antes, los valores de esfuerzo de von Mises superaron el valor de esfuerzo
de cedencia tanto para el hueso cortical como para el hueso esponjoso, a pesar de que las
cargas no eran criticas y corresponden a actividades de la vida cotidiana. Esto se debié al
tipo de contacto que se utilizd, ya que rigidizo los tejidos éseos en la zona del contacto, lo
que llevé a una concentracion de cargas en la zona. Para mejorar este punto se recomienda
cambiar el tipo de contacto a uno que considere la friccién entre tejidos, ademas de que el uso
de ligamentos puede mejorar la estimacion y distribucion de cargas sobre los tejidos dseos.

Cabe senalar que en una columna vertebral sana, las vértebras no llegan a tal estado de
esfuerzos porque las interacciones con otros tejidos, tales como ligamentos y musculos, apor-
tan soporte estructural, distribuyen las cargas y disminuye los esfuerzos concentrados. Esto
resalta la importancia de un correcto cuidado de nuestra postura y de la realizacion de de-
porte; dichas actividades ayudan a que la columna se mantenga estable y soporte las cargas
de la vida cotidiana.

Como en un futuro se planea saber si el dispositivo intervertebral no dana a los tejidos dseos,
otro punto en donde se podria mejorar el modelo es considerar otro criterio de falla para los
tejidos Oseos, como el de criterio de esfuerzo principal méaximo, ya que éste ha demostrado
una mejor estimacién de las zonas de falla en el hueso.

Se puede concluir que este modelo puede tener validez para la estimacién de presion intra-
discal bajo cargas correspondientes a flexién lateral y para rotacién axial. Sin embargo, no
es adecuado para estimar el dano en los tejidos dseos bajo cargas axiales.
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Conclusiones

La realizacién del presente trabajo brindé mayor experiencia para la realizacién del mode-
lado de la columna vertebral, al realizarse un modelado sencillo de una unidad funcional
espinal. Se obtuvieron conocimientos de biomecénica de la columna vertebral y adquisicién
de modelos sélidos de tejidos biolégicos, ademés de que se aplicd el método del elemento
finito para la estimaciéon de la presion intradiscal y la distribucién de cargas en el hueso,
utilizando software especializado para realizar dichos analisis.

Se cumplié de forma parcial el primer objetivo de este trabajo, ya que al realizar un mode-
lado sencillo no se obtuvieron totalmente resultados parecidos a la literatura. Se identificd
que se necesitan tomar mas consideraciones para obtener resultados més cercanos a la lite-
ratura, como lo son el cambio del tipo de contacto y la simulacion de los elementos pasivos
(ligamentos).

Al comparar los resultados de presion intradiscal, se observé que, en los casos de carga de
flexién lateral y rotacion axial, ésta entrd en el rango de resultados de otros modelos FEM.
Por ello, es posible utilizar este modelo para la estimacion de cargas en estos casos de carga,
aunque sigue siendo necesaria la validacién de resultados de forma experimental.

Se observé el impacto que tiene la definicién del tipo de contacto entre las superficies y la
importancia de la friccién que debe de existir entre las vértebras. Al definir el contacto como
Freeze, se creé una unién tipo soldadura entre las superficies en contacto de las vértebras,
ocasionando una rigidizacion y una concentracion de cargas en la zona. Para ilustrar este
concepto se puede imaginar tres placas superpuestas: entre la primera y segunda placa existe
una pelicula de aceite y entre la segunda y tercera placa una union tipo soldadura. Si se apli-
caran fuerzas para mover lateralmente las placas, se necesitaria mas energia para desplazar
entre si las placas unidas con soldadura que las placas que tienen aceite entre ellas. Con este
ejemplo se puede comprender porqué los tejidos biolégicos no tienen este tipo de conexiones
rigidas, ya que eso traeria consigo una concentracion de cargas en los tejidos del cuerpo.
Ahora se comprende mas el papel del cartilago y de los fluidos que conectan las vértebras.

Se identificé la importancia de la simulacion de los ligamentos para predecir la magnitud y
distribucion de presién intradiscal y cargas sobre el hueso. Esto debido a que el papel biol6gi-
co de los elementos pasivos es estabilizar la columna. El concepto de estabilidad refiere a la
capacidad de la columna a regresar a su estado original después de la aplicacion de cargas
sobre ella.

La identificacion de errores en los modelos solidos enfatizd la importancia de la adquisicion
correcta de imagenes y al proceso de segmentacién de iméagenes. La baja calidad de la seg-
mentacién trajo como consecuencia los cambios geométricos realizados, los cuales pudieron
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llevar a una distribucion errénea de esfuerzos. Ademas, se observé la posibilidad de cambiar
el criterio de falla para el analisis del hueso, ya que el criterio de von Mises no logra estimar
de forma adecuada la localizacién de fallas para este tipo de material. Esto se propone por-
que en un futuro se planea analizar el efecto del dispositivo intervertebral en el hueso.

El trabajo a futuro debe enfocarse a los siguientes aspectos:

= Se debe de realizar una mejor adquisicién de imagenes por tomografia computariza-
da, cuidando la correcta identificacion de los tejidos dseos para evitar penetrar otras
superficies adyacentes.

= Cambiar el tipo de contacto para considerar la friccién entre tejidos, con el fin de evitar
una rigidizacion del modelo.

» Simular la columna vertebral lumbar junto con sus ligamentos, ya que estos tienen un
papel importante para la distribucién correcta de las cargas en la columna.

= Investigar otros métodos para la estimacion de falla en el hueso.

= Realizar un estudio experimental para la validaciéon de los resultados obtenidos por
método del elemento finito.
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