UNIVERSIDAD NACIONAL AUTONOMA DE MEXICO
POSGRADO EN CIENCIA E INGENIERIA DE MATERIALES

“CARACTERIZACION VISCOELASTICA DE HUESO TRABECULAR PORCINO
ANALIZANDO EL EFECTO DE LA MEDULA OSEA”

TESIS
PARA OPTAR POR EL GRADO DE MAESTRIA EN CIENCIA E INGENIERIA DE
MATERIALES

PRESENTA
LILIANA CATALINA OSNAYA SOTO

TUTOR PRINCIPAL

Dr. Victor Hugo Jacobo Armendariz
Facultad de Ingenieria

COMITE TUTOR

M. en C. Edgar Isaac Ramirez Diaz
Facultad de Ingenieria
Dra. Maria Cristina Pifa Barba
Instituto de Investigaciones en Materiales

CIUDAD DE MEXICO, OCTUBRE DE 2017



e e

Universidad Nacional - J ~  Biblioteca Central
Auténoma de México -

Direccion General de Bibliotecas de la UNAM
Swmie 1 Bpg L IR

UNAM - Direccion General de Bibliotecas
Tesis Digitales
Restricciones de uso

DERECHOS RESERVADQOS ©
PROHIBIDA SU REPRODUCCION TOTAL O PARCIAL

Todo el material contenido en esta tesis esta protegido por la Ley Federal
del Derecho de Autor (LFDA) de los Estados Unidos Mexicanos (México).

El uso de imagenes, fragmentos de videos, y demas material que sea
objeto de proteccion de los derechos de autor, serd exclusivamente para
fines educativos e informativos y debera citar la fuente donde la obtuvo
mencionando el autor o autores. Cualquier uso distinto como el lucro,
reproduccion, edicion o modificacion, sera perseguido y sancionado por el
respectivo titular de los Derechos de Autor.



Agradecimientos

Agradezco al Consejo Nacional de la Ciencia y la Tecnologia (CONACYT) por el apoyo ofrecido para
la realizacion de este proyecto, al Instituto de Investigaciones en Materiales de la UNAM, a la
Facultad de Ingenieria de la UNAM, a la Unidad de Investigacion y Asistencia Técnica en Materiales
(UDIATEM) de la Facultad de Ingenieria de la UNAM, al personal que labora en ella por apoyarme y
permitirme realizar la parte experimental en sus instalaciones y al M. en C. Edgar Isaac Ramirez Diaz

por su apoyo y orientacion.

Dedico este trabajo a la memoria de mis padres y agradezco el apoyo incondicional de mi familia de
sangre, que aunque lejos siempre estdan presentes, a mi familia de vida, que sin ellos ya me habria
vuelto una ermitaiia, a Claudia y Malcolm, que en su momento me apoyaron e impulsaron para no

claudicar y a Agustin por la metamorfosis.

Agradezco también a los profesores que me han formado profesionalmente y a mi alma mater, la

Universidad Auténoma Metropolitana, UAM - Azcapotzalco.



4 .
Indice
Introduccién

Capitulo 1. Tejido dseo

1.1 Composicidn y estructura ésea
1.2 Estructuras macroscépica y microscopica del tejido dseo
1.3 Tipos de tejido éseo

1.4 Hueso trabecular
Capitulo 2. Caracterizacion mecanica del hueso trabecular

2.1 Elasticidad
2.2 Viscoelasticidad
2.2.1 Modelos empiricos de viscoelasticidad
2.2.2 Respuesta del material a la dependencia del tiempo
2.3 Pruebas mecanicas
2.3.1 Pruebas de tension
2.3.2 Pruebas de compresién
2.3.3 Pruebas estaticas
2.3.4 Pruebas dinamicas o de fatiga
2.4 Estado del arte sobre caracterizacion y propiedades mecanicas del hueso trabecular
2.4.1 Preparacion de muestras
2.4.2 Metodologia de prueba
2.4.3 Resultados y conclusiones

Capitulo 3. Técnica experimental
3.1 Seleccidn de las muestras
3.2 Procedimiento de corte

3.3 Conservacion

U e S

11

12

13

16

17

17

18

19

21

21

22

23

25

31

32

33

34



3.4 Extraccién de la médula ésea
3.5 Caracterizacion microestructural
3.5.1 Método de intercepcion lineal
3.6 Caracterizacion mecdnica
Capitulo 4. Andlisis de resultados
4.1 Caracterizacidn microestructural
4.2 Caracterizacion mecdnica
4.2.1 Pruebas de compresién uniaxial
4.2.2 Pruebas de relajacién de esfuerzos
Capitulo 5. Conclusiones

Referencias

34

35

36

37

38

38

39

39

45

53

55



Introduccion

La biomecanica del tejido trabecular es de interés para aplicaciones médicas que involucren
trasplantes, injertos y protesis, algunos fenédmenos como la osteoporosis, osteoartritis, remodelacion
O0sea o fracturas, requieren del conocimiento y la evaluacién de las propiedades mecanicas y
estructurales del hueso, asi como de la biocompatibilidad cuando se trata de trasplantes. Por otro lado,
la industria automotriz también hace uso de este conocimiento para la prevencién de riesgos por
lesiones en accidentes automovilisticos, por medio de modelados numéricos que permitan predecir el
comportamiento del hueso bajo ciertas condiciones de carga y velocidades de deformacidn, para ello
se hace uso de ciertos pardmetros caracteristicos como lo son el mddulo de elasticidad, el mddulo de
rigidez a corte, el grosor trabecular y la fraccién volumétrica, por mencionar algunos, sin embargo estos
modelos aln carecen de precision debido a que no representan un comportamiento real, es por ello
que se buscan obtener propiedades geométricas y biomédicas mas uniformes.

La mejor manera de predecir el comportamiento de un material es estudiarlo de manera directa, en
este caso lo ideal seria estudiar el hueso trabecular humano, pero la limitante es la disponibilidad que
hay de este tipo de muestras en estado fresco y las condiciones de manejo que se deben tener. La
mayoria de los estudios que se han realizado sobre tejido trabecular han sido en bovinos por su facil
disponibilidad y manejo, sin embargo este tipo de tejido no representa de mejor manera una similitud
con el tejido humano. Se han encontrado similitudes anatémicas entre la espina dorsal porcina y
humana, tomando en cuenta ciertas diferencias de escala y se ha considerado utilizar érganos de
porcinos para el trasplante de rganos (lbrahim et al.,2006; Busscher et al., 2010). Es por este motivo
que en la presente investigacion se utilizo de tejido trabecular de origen porcino.

En cuanto al tipo de estudios que se han realizado, en muchos casos no se considera como relevante el
fluido presente en la red del tejido trabecular y los resultados obtenidos pueden no mostrar un
comportamiento real, es importante considerar la presién que el fluido intersticial ejerce sobre la
estructura de la red trabecular para tener una aproximacidon mas asertiva de las condiciones normales
de carga a las que es sometido. Cabe sefialar que dicho material debe caracterizarse no sélo como un
solido poroso, sino como un sdlido viscoeldstico. El objetivo que se persigue con ésta investigacion, es
aportar informacién que pueda ser til en el desarrollo de modelos que predigan el comportamiento
del tejido trabecular bajo ciertas condiciones de carga, teniendo en cuenta la viscoelasticidad del
mismo.

Por lo anterior, el objetivo principal de este trabajo es caracterizar el tejido trabecular porcino
analizando el efecto que la médula dsea tiene sobre las propiedades mecdnicas y la viscoelasticidad del
mismo. Para conseguirlo se busca alcanzar las siguientes metas: Comparar las propiedades mecanicas
de hueso trabecular con médula dsea y sin ella. Analizar el comportamiento mecanico de hueso
trabecular bajo cargas de compresién a una velocidad de deformacion constante. Estudiar el
comportamiento viscoelastico del hueso trabecular a través de pruebas de relajacion de esfuerzos.
Obtener una funcién de relajacidon de esfuerzos que represente apropiadamente su comportamiento.



El capitulo 1 abarca las caracteristicas del tejido éseo como su composicidn, estructura y clasificacion,
haciendo énfasis en el tejido trabecular, mencionando los pardmetros microestructurales que lo
caracterizan. Una vez comprendidas las caracteristicas generales del hueso trabecular, en el capitulo 2
se habla sobre su caracterizacién mecanica, dando una introduccidn breve sobre los conceptos de
elasticidad y viscoelasticidad que caracterizan a este tipo de tejido, en seguida se menciona el tipo de
pruebas mecanicas que se llevan a cabo y con qué finalidad, cerrando con una revision del estado del
arte como una herramienta para conocer la mejor manera de preparar las muestras y hacer una
metodologia de prueba apropiada para asi tener una referencia que ayude a un andlisis de resultados
comparativos. En el capitulo 3 se explica la técnica experimental seguida para la presente investigacion,
desde la seleccion de las muestras hasta el tipo de pruebas mecanicas realizadas sélo de manera
cualitativa. En el capitulo 4 se presentan los resultados obtenidos con su respectivo anilisis.
Finalmente el capitulo 5 presenta las conclusiones.



Capitulo 1

Tejido 6seo

El sistema esquelético tiene gran importancia biomecdnica y metabdlica sobre el cuerpo, esta
compuesto de huesos individuales y tejidos conectivos que los unen. Los huesos son el principal
constituyente de este sistema y difieren entre ellos por su rigidez y dureza. Estas caracteristicas son
resultado de sales inorgdnicas impregnadas en una matriz de fibras de colageno, proteinas y minerales.

La rigidez y dureza del hueso permiten al esqueleto mantener la forma del cuerpo, portar la médula
Osea, proteger los tejidos blandos del craneo, las cavidades toracica y pélvica, ademas de transmitir la
fuerza de contraccién muscular de una parte del cuerpo a otra durante el movimiento. El contenido
de minerales en el hueso sirve como depdsito de iones, particularmente de calcio, también contribuye
a laregulacién de la composicidn del liquido extracelular. Es un material estructural que se auto repara,
capaz de adaptar su masa, forma y propiedades a cambios en los requerimientos mecanicos,
soportando la actividad fisica diaria sin romperse o causar dolor.

1.1 Composicion y estructura 6sea

El hueso esta compuesto por un 65% de mineral y un 35% de matriz organica, células y agua. El mineral
es mayoritariamente hidroxiapatita cristalina Ca;o(P0,4)¢(OH), con impurezas tales como carbonatos,
citratos, magnesio, fllor y estroncio, incorporadas a la red o absorbidas sobre la superficie del cristal,
ésta se encuentra en forma de agujas, placas y barras, localizadas dentro y entre las fibras de colageno.
La matriz organica consiste de un 90% coldgeno y 10% de varias proteinas no colagenas, las mdas
abundantes son osteocalcina, osteonectina, osteopontina y sialoproteina (Cowin 2001).

Al ser un material compuesto de origen natural, exhibe una estructura jerarquica compleja, lo cual
quiere decir que tiene una estructura dentro de la estructura (Currey, 1984), la presencia de fases
polisacaridas pueden dar lugar a una viscoelasticidad significativa, mientras que la hidroxiapatita
provee la rigidez al hueso (Katz, 1971). A un nivel microestructural (Figura 1.1) estan los osteones (e)
gue son fibras huecas compuestas de lamelas concéntricas y de poros con aproximadamente 200
micrémetros de didmetro; las lamelas (d) formadas de fibras que contienen fibrillas (fibras mas
pequefias). A nivel nano las fibras estan compuestas de hidroxiapatita (b) y de proteinas colagenoides
(a) que tienen una estructura de triple hélice. Las lagunas (d) son poros elipsoidales con dimensiones
en el orden de 10 micrémetros, proveen espacios para los osteocitos que mantienen el hueso y le
permiten adaptarse a condiciones de carga debido al crecimiento o a la reabsorcidon. Los canales
haversianos (e) contienen vasos sanguineos y nervios que nutren el tejido, el flujo de estos vasos y
nervios dentro del poro es importante para la nutricién de las células dseas.

Propiedades tales como la dureza debida al mineral dseo (Hancox, 1972), o “creep” debido a las lineas
de unidn entre los osteones (Lakes and Saha, 1979) han sido asociadas con caracteristicas estructurales
especificas.



El esfuerzo generado por el fluido en los canales haversianos puede dar lugar a un amortiguamiento en
flexion, compresidn o tension, esto ocurre a frecuencias ultrasénicas de aproximadamente 20,000 Hz,
muy por encima de la actividad humana normal diaria. Se han usado dos niveles de modelos analiticos
jerdrquicos que involucran a los osteones como fibras largas para entender la anisotropia, elasticidad
y viscoelasticidad del hueso (Gottesman and Hashin, 1980).
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Figura 1.1 Estructura jerarquica de hueso compacto (Lakes 1993)

1.2 Estructuras macroscopica y microscopica del tejido éseo

Los huesos largos, como el hiumero, fémur o tibia, sirven como un modelo clasico de la estructura
macroscopica del hueso. Un hueso largo de un adulto promedio consiste de un canal cilindrico central
o didfisis, y dos extremos mas anchos y redondeados o epifisis; ambos son conectados por medio de
una regioén coénica llamada metéfisis (Figura 1.2). La diafisis se compone principalmente de hueso
cortical, mientras que la epifisis y la metéfisis contienen mayormente hueso trabecular con una ligera
coraza de hueso cortical.

La mayoria de las terminaciones de los huesos son mas anchas que sus partes centrales porque éstas
tienen articulaciones cubiertas por cartilago y para llevar cargas iguales se necesitan areas mas grandes
de cartilago articular que de hueso.

Durante el crecimiento, la epifisis se separa de la metéfisis por una placa transparente de cartilago
conocida como placa-metafisaria de crecimiento o placa epifisial. La placa de crecimiento y el hueso
trabecular adyacente a la metafisis constituyen una region donde tiene lugar la produccién del hueso
trabecular y elongacion de la corteza.
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Figura 1.2 Diagrama esquematico de una tibia o hueso largo. (Cowin, 2001)

En la etapa adulta, la placa de crecimiento cartilaginoso se reemplaza por hueso trabecular, lo que
causa que la epifisis se fusione con la metafisis. La obliteracidn de este cartilago debido a la fusion de
las dos masas de hueso esponjoso se conoce como el cierre de la epifisis y forma una sinostosis. En la
articulacion las superficies de los extremos del hueso largo estdn cubiertas por una fina capa de
cartilago hialino especializada conocida como cartilago articular.

La superficie exterior de la mayoria de los huesos esta cubierta por el periostio, una lamina de tejido
conectivo fibroso y una capa interior de células indiferenciadas. El periostio interviene en la formacién
de hueso durante el crecimiento y en la curacidn de fracturas; no esta presente en las zonas donde los
tendones o ligamentos se insertan en los huesos, en los extremos dseos que se alinean con el cartilago
articular, en la superficie de los huesos sesamoideos, en areas subescapular, ni en el cuello del fémur.

La cavidad medular de la didfisis y las cavidades del hueso cortical y esponjoso se alinean con una capa
celular delgada llamada endostio (un periostio interno) que es una membrana de células de la superficie
del hueso, como los osteoclastos y osteoblastos.

A diferencia del cartilago, que crece intersticialmente y por aposicion, el hueso es restringido a crecer
solo de la segunda forma, debido a la naturaleza no expandible del tejido mineral dseo, por ende todas
las actividades del hueso ocurren en la superficie.



El tejido dseo tiene dos superficies principales, el periostio y el endostio, la superficie endostial se
subdivide en intracortical, endocortical y trabecular (Tabla 1.1). Las superficies del hueso pueden
cumplir simultaneamente tres funciones: formacidn, reabsorcién o permanecer en estado de reposo.
Las superficies de formacidn se caracterizan por los osteoides y por una cubierta de osteoblastos. Las
superficies de reabsorcidn contienen concavidades llamadas lagunas de absorcion que frecuentemente
contienen osteoclastos o estan rodeadas de los mismos. Las superficies de reposo estan libres de
osteoclastos y osteoblastos. Todas estdn cubiertas por células de recubrimiento dseo, entre éstas y el
hueso mineralizado hay una capa de osteoide de 1 um de grosor (Cowin, 2001). La mayoria de las
superficies dseas en un humano adulto estan en el estado de reposo.

TABLA 1.1 Superficies del hueso adulto (Weiss, 1988)

Superficie Area superficial Superficie Total
(x 106 mm?) (%)

Periosteal 0.5 4.40

Endocortical (cortical-endosteal) 0.5 4.4

Intracortical-Haversiana 35 30.4

Trabecular-endosteal 7 60.8

Superficie Total 11.5 100

1.3 Tipos de tejido dseo

Aproximadamente el 80% de la masa esquelética en un adulto humano es hueso cortical, una masa
solida densa con canales microscdpicos, la cual forma la pared exterior de los huesos y es en gran parte
responsable de la funcidn de soporte y proteccidén que proporciona el esqueleto (Cowin, 2001).

La mayor parte de hueso cortical estd en el eje de los huesos largos del esqueleto apendicular, los
osteones representan su unidad estructural, estos consisten en cilindros o lamelas que atraviesan
longitudinalmente al hueso (Figura 1.3).

El 20% restante de la masa del hueso es trabecular, una red de grandes placas y barras conocidas como
trabéculas, con cavidades que se encuentran en las partes interiores de los huesos, en ejemplares vivos
la médula dsea ocupa los espacios intertrabeculares (Figura 1.4).
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Figura 1.4 Fotografia de una seccién de tibia que muestra el hueso cortical y trabecular
(Cowin, 2001)

La superficie trabecular contribuye con mas del 61% de la superficie total del hueso, debido a que la
relacidn superficie-volumen es ocho veces mas grande en el hueso trabecular que en el cortical (20
mm?2/mm? contra 2.5 mm?/mm?3 (Cowin, 2001)), (Tabla 1.2)

La distribucidn del hueso cortical y trabecular varia mucho entre los huesos individuales, por ejemplo,
el cubito esta compuesto por un 92% hueso cortical y 8% hueso esponjoso, mientras que una vértebra
tipica consiste de en 62% cortical y 38% esponjoso (Cowin, 2001).



El hueso cortical difiere del trabecular en su desarrollo, arquitectura, funcién, proximidad a la médula
6sea, el suministro de sangre, la rapidez del tiempo de rotacidon y la magnitud de los cambios
dependientes de la edad y las fracturas (Tabla 1.3).

TABLA 1.2 Diferencias generales entre hueso cortical y trabecular (Bronner, 1999)
Cortical Trabecular
Masa esquelética 80% 20%
Superficie 33% 67%
Relaczlon sm;perflue/volumen 20 )5
(mm?/mm?3)
Tejido blando ~10% ~75%
Porosidad Baja Alta
Médula Grasa Hematopoyética
Principal tejido blando Viscera Médula
Endurecimiento Endurecimiento
Desarrollo . .
intramembranoso endocondrial
Regeneracién Lenta Rapida
. Biomecanicas, de soporte  Mineralizacion,
Funciones . .
y proteccidn homeostasis y de soporte

TABLA 1.3 Comparacion de volumen y superficie entre hueso cortical y trabecular
(Recker, 1983)

Factores Cortical Trabecular
Fraccién de volumen 0.95 0.20
(mm3/mm3)
Superficie / Volumen 2.5 20
(mm?/mm3)
Volumen total 1.40 x 10° 0.35x 108
(mm?3)
Superficie interna total 3.50 x 10° 7.0 x 10°
(mm?)
Formacion (%) 3.0 6.0
Reabsorcién (%) 0.6 1.2
Reposo (%) 96.6 92.8




1.4 Hueso Trabecular

El hueso trabecular es un tejido dseo poroso, encontrado principalmente en las extremidades de los
huesos largos y en las vértebras. En los huesos largos se encarga de distribuir las cargas mecanicas
desde la superficie articular hasta el eje cortical, mientras que en los cuerpos vertebrales es el principal
constituyente de soporte de carga (Figura 1.5y 1.6).

Figura 1.5 Seccion longitudinal de humero (Heaney, 2014)

Las fracturas éseas debido a enfermedades como la osteoporosis por lo general ocurren en las regiones
de hueso esponjoso, enfermedades tales como la osteoartritis pueden estar relacionadas con las
propiedades mecdnicas del hueso subcondral, cuyas funciones principales consisten en dar soporte,
distribuir la carga mecanica, absorber los impactos mecanicos continuos y nutrir las capas profundas
del cartilago hialino, especialmente en el periodo de crecimiento (Brandt and Doherty, 1998). Por lo
tanto, la calidad mecanica del hueso esponjoso es un parametro importante para el riesgo de fractura
y la integridad ésea.

Aunque la resistencia del hueso esponjoso es el pardmetro mas relevante para medir el riesgo de
fractura dsea, las propiedades eldsticas determinan su comportamiento mecanico durante las
actividades diarias normales, durante tales actividades las micro-deformaciones (u€) en el hueso por
lo general son muy pequefias y los experimentos han mostrado que su comportamiento puede ser
considerado como lineal en este intervalo (Cowin, 2002).
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Figura 1.6 (a) Fotografia de vértebra lumbar, vista superior (Ocampo, 2015)
(b) Fotografia de corte transversal de craneo (Gibson, 2005)

Las propiedades eldsticas determinan coémo se distribuyen las cargas desde las articulaciones hacia el
hueso subcondral y a su vez al hueso en general, éstas afectan también el riesgo de fractura, debido a
gue determinan de manera local las condiciones de carga en las regiones de fractura al inicio de la falla
del hueso trabecular.

El hueso trabecular al ser un material altamente poroso y heterogéneo, tiene una estructura interna
muy compleja de canales y placas, llamadas trabéculas, las cuales son el principal constituyente de
carga y estan formadas de cristales de hidroxiapatita embebidos en una matriz de fibra de colageno,
creando asi un material rigido (Figura 1.7). Las propiedades mecanicas de la matriz ésea son
determinantes en el comportamiento mecdnico del hueso esponjoso. Basandose en mediciones
realizadas por Linde y Hvid en 1989 se encontro que la médula dsea influye sobre la respuesta mecanica
del hueso trabecular a bajas velocidades de deformacion, para velocidades de deformacién normales
Cowin en 2001 concluyé que la médula no contribuye significativamente a la rigidez del hueso
esponjoso.

La estructura trabecular del hueso esponjoso es el segundo factor mds importante para las propiedades
mecanicas del mismo, puede tomar diferentes y muy variadas formas tales como estructuras celulares
abiertas o cerradas, de canales, de placas o de tipo panal, sin embargo, en todos los casos el espesor
trabecular es mas o menos el mismo (150 a 200 um) (Mullender et al., 1996). En algunas de estas
estructuras, las trabéculas pueden tener una orientacion preferente muy pronunciada, en otras es
dificil de encontrar, para la anisotropia mecanica del hueso esponjoso la presencia de una orientacion
trabecular preferencial es de particular importancia.



El pardmetro mas importante para caracterizar la morfologia y microestructura del hueso trabecular es
la fraccién de volumen, que es el volumen de hueso entre el volumen total ocupado, la respuesta
mecanica esta ligada con la microestructura, un hueso con una fraccidon de volumen alta tiene mas
superficie para responder a una carga mecanica y por lo tanto presentara un esfuerzo ultimo mas alto
(Prot et al., 2014).

Trabeculas Canales Endostio Lamelas
abiertos

Figura 1.7 Estructura de hueso trabecular en una cabeza femoral (Harnden, 2015)

Otro parametro es la densidad estructural o densidad aparente, que mide el grado de mineralizacidn
en kg/m?3, existen pardmetros escalares que cuantifican la geometria de las trabéculas, como su grosor,
inter-espaciado, conectividad, o la dimensidon fractal de la red trabecular (Figura 1.8), para medir la
anisotropia y la direccionalidad se utilizan pardmetros tensoriales.

Se ha encontrado una correlacidn entre el pardmetro anisotrépico de longitud media de intercepcién
en sus tres direcciones con el mddulo de Young a diferentes velocidades de deformacién y con
pardmetros geométricos como la superficie dsea, fracciéon de volumen, grosor trabecular y separacion
intertrabecular (Prot et al., 2014), (Tabla 1.4).

Debido a que el presente trabajo no se enfoca en una caracterizacién microestructural del tejido
trabecular, no se ahondara en dichos temas.



(a) Tibia proximal bovina (b) Tibia proximal humana

(c) Cabeza femoral humana (d) vértebra humana

Figura 1.8 Volumen representativo, dimensiones de las muestras: 3 x 3 x 1 mm3
(Keaveny et al., 2001)

TABLA 1.4 Parametros microestructurales y respuesta mecdnica de muestras de
cabeza femoral bovina bajo carga dindmica (Prot et al., 2014)

Clasificacién Pardmetro Valor medio
Geometria y morfologia Fraccion de volumen (%) 0.31
Grosor trabecular (mm) 0.31
Separacién trabecular (mm) 0.28
Trabéculas por unidad de volumen (/mm?3) 2.28
Topologia Dimensiodn fractal 2.72
indice de estructura del modelo 4.17
Anisotropia Grado de anisotropia 0.54
Longitud de intercepcion media 1 (mm) 0.51
Longitud de intercepcién media 2 (mm) 0.46
Longitud de intercepcién media 3 (mm) 0.33
Pardmetros mecanicos M©odulo de elasticidad aparente (MPa) 140
Deformacién ultima (mm/mm) 8.3
Esfuerzo ultimo (MPa) 12.3
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Capitulo 2

Caracterizacion mecanica del hueso trabecular

El hueso esponjoso es clasificado como un material poroso, sin embargo puede ser idealizado como
continuo, en el que para el modelado de su comportamiento, no se considera su estructura atémica o
molecular. Visto de la manera mas simple se considera como un material compuesto por trabéculas
que representan una fase continua y una matriz fluida que es la médula dsea. La descripcion de la
deformacién y de la cinematica de cada uno de los medios continuos que deforman el material poroso
no difiere de un continuo considerado monofdsico. Se considera que al aplicar cargas externas que
generan variaciones en la presion del fluido, el tejido compuesto se deforma pero dicha deformacién
no difiera de la de un sélido (Ortiz et al., 2013). Lo anterior puede ser evaluado apropiadamente por
medio de la matemadtica Lagrangiana y Euleriana.

Las propiedades elasticas del hueso trabecular se definen en un nivel continuo, también conocido como
nivel aparente, a este nivel el hueso se considera como un material con propiedades que representan
un promedio para un volumen representativo, dicho volumen debera poseer un gran nimero de
trabéculas para proporcionar suficientes cantidades continuas promediables. Las dimensiones
minimas de una muestra que se va a someter a compresion deben ser significativamente mayores que
las dimensiones de sus unidades sub estructurales (Harrigan et al., 1988), para el hueso trabecular se
requiere una distancia minima de 5 mm para cumplir con la suposicion de continuidad (Linde, 1994) lo
cual equivale a 10 distancias intertrabeculares considerando trabéculas bovinas (Prot et al., 2014).

Los parametros que determinan las propiedades mecanicas del hueso trabecular son: densidad
(aparente y mineral), porosidad, orientacion de las fibras de coldgeno y microestructura (incluyendo
estructura, orientacidn, volumen y conectividad trabecular) (Martin, 1991).

2.1 Elasticidad

La parte elastica en el hueso trabecular se caracteriza por la habilidad que este presenta de recuperar
completamente su geometria inicial después de haber sido aplicada una carga que no exceda el limite
eldstico. La mayoria de los materiales sélidos sometidos a pequefias deformaciones se describen por
la ley de elasticidad lineal de Hooke, donde el esfuerzo es directamente proporcional a la deformacién
(o = E¢) para bajas deformaciones, e independiente a la velocidad de deformacion, en dicha relacion
o es el esfuerzo, E el mddulo elastico y € la deformacion.

En el andlisis de la relacion entre esfuerzo y deformacién se utilizan ecuaciones constitutivas, en el caso
del comportamiento elastico, la ley general de Hooke en tres dimensiones esta dada por:

0ij = Cijri€n (2.1)

Donde C;jy; es el tensor de mddulo elastico.

11



Estrictamente, el tensor C;j; tiene 81 coeficientes que se pueden reducir dependiendo de la simetria
del material en estudio, para un material cristalino anisotrépico dichos coeficientes se reducen a 21,
para un ortotrépico a 9 y para un isotrépico a 2 (Ugural et al., 2003).

En la forma mas general, dichas componentes deben determinarse por experimentacion, si existen
planos de simetria elastica algunas son independientes o cero. Cuando se mide en un sistema de
coordenadas alineado con las normales de los planos de simetria se presenta una matriz de coeficientes
ortotrdpica en términos de las constantes eldsticas mas comunmente usadas: mddulo de Young (E),
relacién de Poisson (v) y modulo de rigidez a corte (G). Sin embargo, los materiales nunca son
perfectamente ortotrépicos y debido a esto se presentan errores de medicion, corregidos por medio
de modelos matematicos (Mehrabadi and Cowin, 1990).

En el hueso, como en muchas otras estructuras bioldgicas, hay una direccion estructural preferencial y
en consecuencia el comportamiento mecdnico dependera de la direccién en que se aplique la carga.
La variacion que tiene un material en sus propiedades mecanicas al cambiar la direccidn o rotacién de
estudio para un punto de referencia se conoce como anisotropia. Existe una amplia cantidad de
modelos para describir el comportamiento anisotréopico en los materiales, dichos modelos difieren en
el numero de simetrias definidas.

Para el hueso trabecular por lo general se asume un comportamiento elastico ortotrépico, en el que al
menos existen tres planos ortogonales de simetria y nueve constantes elasticas (Rietbergen et al.,
1996). En algunos casos el hueso se puede describir como transversalmente isotrdpico, con cinco
constantes elasticas y en el que cada plano a través de un eje longitudinal es un eje de simetria, un
ejemplo de este tipo de tejido son los osteones en el hueso humano, en los que para todas las
direcciones trasversales se tiene el mismo mddulo de Young pero longitudinalmente el médulo es
mayor (Stone et al., 1983).

Los materiales que tienen las mismas constantes eldsticas en todas las direcciones, tienen un mayor
orden simétrico y se denominan isotrdpicos, con dos constantes elasticas y en el que cada plano es un
eje de simetria.

2.2 Viscoelasticidad

Los polimeros, los metales a temperaturas altas y casi todos los materiales bioldgicos cuando son
sometidos a carga y descarga se deforman y presentan una recuperacion gradual, la respuesta de
dichos materiales depende de qué tan rapido se aplica o se retira la carga, la magnitud de la
deformacién depende de la velocidad a la que dicha carga se aplica.

La mejor forma de describir el comportamiento mecdnico del hueso trabecular es por medio de la
viscoelasticidad, que es una propiedad combinada de elasticidad y viscosidad que presenta un material
al ser sometido a una deformacién. Un material viscoeldstico es un hibrido entre un sdlido elastico y
un fluido newtoniano, esto quiere decir que ademads de disipar la energia también la almacena, se
asume que el hueso trabecular tiene un comportamiento viscoelastico lineal (Yamashita et al., 2002).
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Para materiales viscoeldsticos la relacion entre esfuerzo y deformacidn se puede expresar como:
o=o0(gé) (2.2)

La ecuacién 2.2 indica que el esfuerzo no solo es funcién de la deformacién, sino también de la

. . . de
velocidad de deformacién, donde € = o

La dependencia que tiene la rigidez con la velocidad de deformacidn, asi como la habilidad de disipar
energia dentro del rango elastico y fendmenos tales como la relajacidn de esfuerzos y la fluencia en el
hueso trabecular, estan relacionados con la parte viscosa, que se puede deber tanto a las propiedades
viscosas del tejido como a la médula ésea en los poros. A pesar de que ésta ultima tiene un efecto
hidrdulico en las propiedades mecanicas, resulta ser de menor importancia, excepto para velocidades
de deformacidn altas (~1 Hz) (Linde, 1994) y cuando el hueso se encuentra bajo exigencias de cargas
dindmicas (Guedes et al., 2006).

Un fluido viscoso bajo un esfuerzo cortante obedece la ley de Newton,
=nY
T=n; (2.3)
Donde 7 es el esfuerzo cortante, 7 es el coeficiente de viscosidad y dy /dt la variacién en la deformacion

respecto al tiempo; el esfuerzo es directamente proporcional a la velocidad de deformacién pero
independiente de la deformacion misma.

Los materiales viscoelasticos son aquellos en los que la relacién esfuerzo-deformacion es dependiente
del tiempo, cualquier modelo viscoelastico tiene elementos eldsticos (resortes) y elementos viscosos
(amortiguadores) conectados en serie o en paralelo (Drozdov, 1998). Cuando se aplica una fuerza
externa a un material viscoelastico, una parte de la energia elastica generada se disipa en forma de
calor, todos los seres vivos hacen uso de este mecanismo de disipacion para sobrevivir, en el caso de
los huesos dicha disipacidon puede contribuir en la fuerza impulsora involucrada en el proceso de
remodelacion dsea (Levenston and Carter, 1998).

Este tipo de comportamiento es propio de los polimeros, haciendo una caracterizacién de hueso
trabecular bovino se encontrd una respuesta similar a estos. Al analizar la respuesta mecanica en el
hueso, los efectos viscoelasticos son mas importantes en el tejido esponjoso que en el cortical,
concluyendo que el comportamiento viscoeldstico juega un papel muy importante en las propiedades
mecanicas el hueso trabecular (Guedes et al., 2006).

2.2.1 Modelos empiricos de viscoelasticidad

El modelo de resorte y amortiguador constituye la base para el andlisis viscoelastico, éstos se pueden
conectar de distintas formas para construir modelos empiricos viscoelasticos. Los resortes representan
el comportamiento de un sdélido elastico mientras que los amortiguadores se usan para representar el
comportamiento de un fluido viscoso (Figura 2.1).
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Resorte Amortiguador
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c=pe s o=ye HE—-
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Figura 2.1 Modelo de resorte como sélido eldstico y amortiguador como fluido viscoso
(Ozkaya et al., 2012)

Modelo de Kelvin-Voigt

Las formas mas simples de los modelos empiricos se obtienen conectando un resorte y un
amortiguador en paralelo y en serie. El modelo de Kelvin-Voigt (Figura 2.2) es un sistema que consiste
en un resorte y un amortiguador conectados en paralelo. El esfuerzo total en el sistema sera repartido
entre ambos componentes, ¢ = o, + g, donde los subindices r y a corresponden a resorte y
amortiguador, respectivamente.

Conforme se aplique la carga, el resorte y el amortiguador se deformardn en la misma magnitud debido
al arreglo en paralelo, € = ¢, = ¢,

E
b el [T
U
|
L
E=¢& = ¢,

Figura 2.2 Modelo de Kelvin-Voight (Ozkaya et al., 2012)

La relacion de esfuerzo-deformacién para el resorte y para el amortiguador sera:

o, = Ee, (2.4)

O = Néq (2.5)
Sabiendo que 0 = g, + g,

o=FEe +1né, (2.6)
y que € = & = g, entonces

o =Ees+né (2.7)

g=FEe+ n% (2.8)

14



La ecuacidn 2.8 es una ecuacidn diferencial lineal de primer orden y relaciona el esfuerzo con la
deformacién y la velocidad de deformacién para el modelo de Kelvin-Voigt, el cual es un modelo
viscoelastico con dos pardmetros (E y 17) y representa un sélido viscoelastico.

Modelo de Maxwell

En el modelo de Maxwell (Figura 2.3), los componentes se conectan en serie y en este caso la carga
aplicada al sistema se distribuye de igual manera en sus componentes, ¢ = g,, = g, Por lo tanto, la
deformacién resultante es la suma de las deformaciones en cada uno de los componentes, € = ¢, + ¢,

La ecuacién diferencial resultante queda de la siguiente manera:
no + Eo = Ené (2.9)

La cual, al igual que en el modelo de Kelvin-Voigt, resulta ser una ecuacién diferencial lineal de primer
orden. El resorte se usa para representar el comportamiento de un sélido elastico y tiene un limite de
deformacién. El amortiguador se usa para representar el comportamiento de un fluido y se asume que
se deforma de manera continua mientras se le aplique una fuerza. El comportamiento general de este
modelo es mas el de un fluido que el de un sdlido y es conocido como el modelo de fluido viscoelastico.

E 7
f———
Er €a

Figura 2.3 Modelo de Maxwell (Ozkaya et al., 2012)

Modelo solido estandar

Los modelos de Kelvin-Voigt y de Maxwell no representan ningin material real conocido, pero pueden
ser usados en conjunto para construir modelos viscoelasticos mas complejos, como el modelo sdlido
estandar. Este modelo se compone de un resorte y un sélido de Kelvin-Voigt conectados en serie (Figura
2.4).

Fa
E, v
= (T
n
|
L
e €

Figura 2.4 Modelo sélido estandar (Ozkaya et al., 2012)

La ecuacion diferencial que lo representa (Ec. 2.10) consta de tres pardmetros (Eq, E, y 1) y se usa para
describir el comportamiento viscoelastico de ciertos materiales bioldgicos tales como el cartilago.
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(El + Ez)o- + n% = E]_Ezs + Eln% (2.10)

El proceso de deformacién en un material viscoelastico tiene un grado de complejidad alto y muchas
veces es necesario utilizar un arreglo de modelos empiricos para describir la respuesta del material bajo
distintas condiciones de carga. Con el uso de expresiones matematicas derivadas de los modelos es
posible obtener constantes que pueden ser usadas como base de comparacién o prediccién, sin
embargo no se puede reducir el comportamiento viscoeldstico de un material biolégico, como lo es el
tejido trabecular, simplemente en términos de arreglos de resortes y amortiguadores.

2.2.2 Respuesta del material a la dependencia del tiempo

Un modelo empirico para un material viscoelastico dado, se puede determinar por medio de una serie
de experimentos, existen distintas técnicas disefiadas para analizar la dependencia que el
comportamiento mecanico del material tiene con el tiempo. Dichas pruebas se conocen como “creep”,
relajacidn de esfuerzos y respuesta oscilatoria (Figura 2.5).

ao b € c o
Tg o7 - -
I‘- ' f 'Uu‘l -------------- t
tCl tl f.u

Figura 2.5 (a) “Creep”, (b) Relajacién de esfuerzos y (c) Respuesta oscilatoria (Ozkaya et al., 2012)

Los resultados de estos experimentos permiten la construccion de modelos matematicos que conllevan
a un modelo empirico y a una ecuacidn diferencial que relaciona el esfuerzo con la deformacién. La
relacidn entre el esfuerzo y la deformacién para el material se puede usar en conjunto con las leyes
fundamentales de la mecanica para analizar la respuesta del material bajo distintas condiciones de
carga.

El proceso de deformacién en un material viscoelastico es de naturaleza compleja y en ocasiones es
necesario utilizar un arreglo de modelos empiricos para describir su respuesta viscoeldstica para
distintas condiciones de carga. Un material viscoeldstico no tiene una curva uUnica de esfuerzo-
deformacién y eso dependera de la velocidad de deformacién (Figura 2.6).

Esfuerzo

Incremento de
la velocidad de
deformacion

Deformacion

Figura 2.6 Diagrama de esfuerzo-deformacion para un material viscoelastico
(Ozkaya et al., 2012)
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Un material eldstico almacena la energia que se suministra para deformarlo en forma de energia
potencial, dicha energia al ser liberada una vez retirada la carga, permite que el material recupere su
formay tamafio original, esto es visible en la curva de esfuerzo-deformacién, ya que el camino de carga
y descarga es el mismo, sin embargo un material viscoeldstico almacena una parte de dicha energia 'y
otra parte la disipa en forma de calor, una vez retirada la carga la energia potencial almacenada es
utilizada para regresar al material a su forma original pero no hay energia suficiente para recuperarse
por completo.

Dicho fendmeno es conocido como ciclo de histéresis, el area encerrada en dicho ciclo representa la
energia perdida en forma de calor durante el proceso de deformacién y recuperacién (Figura 2.7) y es
dependiente de la velocidad de deformacion. La presencia del ciclo de histéresis en la curva de
esfuerzo-deformacion para un material viscoelastico indica que si se aplica una carga y descarga de
manera continua, como resultado se tendrd un incremento de temperatura en el material.

a o b ¢

carg;, carga 75
descarga
[/ descarga

£ £

Figura 2.7 (a) Ciclo de carga y descarga para un material elastico (b) Ciclo de carga y
descarga para un material viscoeldstico, histéresis (Ozkaya et al., 2012)

Casi todos los materiales bioldgicos presentan un comportamiento viscoelastico y debido a que los
materiales viscoelasticos exhiben un comportamiento dependiente del tiempo, la diferencia en la
respuesta que tiene un material eldstico y uno viscoeldstico es mas evidente bajo condiciones de cargas
dependientes del tiempo, como en el caso de las pruebas de relajacién de esfuerzo y “creep”.

2.3 Pruebas mecanicas

Para estudiar las propiedades biomecanicas y el comportamiento viscoeldstico de los materiales
existen basicamente tres tipos de pruebas, éstas son de tensién, compresién y torsidn; también se
utilizan pruebas de flexidn que combinan la tensién y la compresidn, dichas pruebas pueden llevarse a
cabo en muestras elaboradas con una geometria especifica para su estudio, o bien en huesos
completos.

2.3.1 Pruebas de tensidn

Para este tipo de pruebas se utilizan las normas ASTM E855-90, E382-86 y E1304-89 (ASTM Standards,
1994), por medio de estas pruebas se pueden obtener las propiedades intrinsecas del material, tales
como el médulo de Young, el esfuerzo ultimo o el esfuerzo de cedencia; son mas simples de llevar a
cabo en tejido cortical que en trabecular, debido a que el segundo es mas complicado de sujetar.
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Las muestras se disefian con una geometria que permita una deformaciéon uniforme en la porcidn
central de las mismas (Figura 2.8), de esta forma el esfuerzo puede calcularse como la fuerza aplicada
por seccidn transversal de area, sin embargo este tipo de pruebas pueden no ser fisioldgicamente
relevantes, debido a que las condiciones naturales de los huesos involucran primordialmente cargas
bajo compresién y no bajo tensiéon (Athanasiou, 2000), otro inconveniente es que se requiere de
especimenes relativamente grandes, que cumplan con una relacion de longitud-didmetro de 5:1.

Figura 2.8 Geometria tipica de una probeta que sera sometida a una prueba de tension
(Athanasiou, 2000)

Para muestras con una geometria irregular, como en el caso de huesos largos enteros, se pueden
obtener propiedades estructurales tales como la carga a la fractura pero es dificil determinar las
propiedades intrinsecas, por lo tanto cuando se realizan pruebas de tensién en huesos largos, se hacen
con el objetivo de encontrar diferencias relativas entre distintos grupos de muestras.

2.3.2 Pruebas de compresion

Para este tipo de pruebas se utiliza la norma ASTM E9-89a (ASTM Standards, 1994), originalmente
utilizadas en metales a temperatura ambiente, sin embargo a menudo son usadas para evaluar el tejido
trabecular debido a que representa de mejor manera las condiciones de carga a las que éste es
sometido in vivo en ciertas zonas anatdmicas del sistema 6seo, como por ejemplo las vértebras o el
fémur. Comparadas con las pruebas de tensidn, éstas pueden ser realizadas en especimenes de
tamafio relativamente pequefio y no representa un problema la sujecion de la muestra a la maquina
de prueba. Sin embargo tienen una desventaja, la presencia de efectos de borde sobre el espécimen
durante la prueba que impiden la obtencidn de resultados precisos (Keaveny et al., 1997). La geometria
usada para las muestras por lo general es clibica o cilindrica, teniendo una relaciéon de longitud-
didmetro de 2:1 o de 1:1 cuando se trata de cubos (Figura 2.9).
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Para evaluar el comportamiento viscoelastico se realizan pruebas de compresién estaticas y dindmicas,
la respuesta mecdnica de materiales estructurales y compuestos depende de la velocidad de
deformacién y de la velocidad de carga, asi como de los cambios en la temperatura y humedad (Carter
et al., 1981).

Dado que el presente trabajo trata la caracterizacion viscoelastica del tejido trabecular, se ahondara
en esta clase de pruebas.

F

Figura 2.9 Prueba de compresion uniaxial (Athanasiou, 2000)

2.3.3 Pruebas estaticas

En este tipo de pruebas se controla un pardmetro, ya sea la carga o el desplazamiento, y se mantiene
constante durante todo el proceso. Tienen el objetivo de observar el comportamiento del material en
periodos de tiempo largos, desde minutos hasta horas, para obtener una ecuacién constitutiva del
comportamiento viscoeldstico del hueso trabecular es necesario determinar una funcién de relajacién
y una funcién de “creep” o fluencia (Figura 2.10).

Relajacion de esfuerzos

Uno de los métodos fundamentales para caracterizar la dependencia temporal del comportamiento
viscoelastico es la prueba de relajacion de esfuerzos, en la cual inicialmente se aplica una deformacién
constante uniaxial & y cuasi estaticamente (el movimiento de la carga es lo suficientemente bajo para
que los efectos de inercia se puedan ignorar) a una muestra sometida a traccién, compresidn o torsion.
Esto quiere decir que la probeta es bruscamente deformada hasta una nueva posicién y rigidamente
fijada, de tal manera que la deformacidn se mantiene constante durante la duracién de la prueba, es
de suma importancia que la deformacidn inicial no induzca ningun efecto dindmico ni de inercia.
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El esfuerzo necesario para mantener la deformacién constante ira decreciendo con el tiempo hasta
llegar a un valor constante. Si el esfuerzo esta en funcién del tiempo y la deformacién es constante, el
madulo de elasticidad serd una funcién dependiente del tiempo.

a(t) = Eo[1 — ¢(t)]eo (2.11)
a(t) = E(t)gg (2.12)
De donde E|, es el médulo inicial, ¢(t) es la funcidn de relajacién y E(t) es el médulo de relajacion en

funcién del tiempo. Para un material sélido viscoelastico, el nivel de esfuerzo nunca se reducira a cero,
esto sélo ocurre para un fluido viscoelastico (Ozkaya et al., 2012).

“Creep”

En este tipo de pruebas se aplica uniaxialmente una carga inicial que induce un esfuerzo g, y se
mantiene constante durante la prueba, en este caso la deformacion es la variable dependiente y la
respuesta que tiene se expresa como:

e(t) = Jo[1+9(D)]oy (2.13)
e(t) =J(t)oo (2.14)

De donde J, es la cedencia inicial, ¥ (t) es la funcién de “creep” y J(t) es la funcidn de cedencia.

Relajacion de esfuerzos Creep
deformacion esfuerzo
inicial inicial
!
& 0o
= tiempo » tiempo
a) b)
esfuerzo deformacion
(respuesta) (respuesta)
Eoeg T
¢(t)ey d)(i) 0y
Jooo
> tiempo > tiempo
c) d)

Figura 2.10 Funciones de relajacion de esfuerzo a) Deformacion constante b) Respuesta del
esfuerzo inicial al tiempo. Funcidn de “creep” o fluencia c) Esfuerzo constante d) Respuesta
de la deformacién inicial al tiempo (An, 2010)
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El hueso trabecular bovino al ser sometido a pruebas mecdnicas de compresién uniaxial exhibe las tres
fases tipicas, una respuesta inicial rapida, un estado estacionario a velocidad de deformacién constante
y un rapido incremento en la deformacién justo antes de la fractura (Bowman, 1999). El mismo autor
encontrd una relacién de ley de potencia entre los pardmetros de acumulacién de dafio (tiempo de
fractura, velocidad de deformacion y fluencia en estado estacionario) y el esfuerzo normalizado
aplicado.

2.3.4 Pruebas dindmicas o de fatiga

En este tipo de pruebas el material esta sometido a cargas o desplazamientos variables en magnitud y
sentido repetitivamente a cierta frecuencia, ya sean segundos o fracciones de segundo, hasta que el
material falle por debajo de su limite de cedencia bajo condiciones de cargas ciclicas, estas cargas se
aplican con una funcién de onda, que puede ser senoidal, cuadrada, escalonada o triangular y pueden
durar desde unos minutos hasta dias. El hueso trabecular exhibe un comportamiento dependiente del
tiempo asi como una susceptibilidad al dafio durante cargas ciclicas (Keaveny et al., 2001).

Normalmente se realizan variando la carga, pasando de compresién a traccién sucesivamente, sin
embargo también pueden desarrollarse en un solo sentido, pasando de un estado de esfuerzos minimo
a uno maximo. Se utilizan para estudiar la influencia de la densidad y la velocidad de deformacién en
las propiedades mecdnicas como el médulo de Young y la resistencia (Carter, 1977). La alta
heterogeneidad del hueso trabecular muestra que el médulo de compresion y la resistencia pueden
variar significativamente dentro de un mismo fémur (Brown, 1980).

2.4 Estado del arte sobre caracterizacion y propiedades
mecanicas de hueso trabecular

El conocimiento cientifico de la biomecanica del hueso trabecular es necesario e importante para tener
una mejor vision sobre problemas como fracturas accidentales o relacionadas con la edad,
osteoporosis, remodelacidon dsea, pérdida de fijacion en proétesis, asi como el disefio y analisis de
implantes (Hayes and Keaveny, 1993).

Estrictamente hablando para describir las propiedades mecdnicas y microestructurales del hueso
trabecular, se deben especificar factores tales como el sitio anatdomico de la muestra, la direccion de la
carga y la edad del espécimen. Hay evidencia de que la anisotropia y la heterogeneidad de las
trabéculas individuales tienen un efecto significativo en las propiedades a nivel continuo (Guedes et al.,
2006).

El tipo de pruebas mas comunmente realizadas en hueso trabecular son: estaticas de compresion y
dindmicas de flexion y compresién, variando la velocidad de deformacién (Cowin, 2001). El sitio
anatomico mas usado para extraer muestras es la cabeza femoral de especimenes humanos, bovinos y
porcinos, sin embargo también se han usado vértebras y costillas.
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2.4.1 Preparacidon de muestras

Al hacer una investigacion sobre las metodologias usadas por distintos autores se han encontrado
ciertas similitudes en cuanto a la preparacion de las muestras, empezando por la seleccion del sitio
anatomico de extraccion, edad del espécimen, horas post mortem, condiciones de hidratacidn,
geometria, forma de corte y condiciones de conservacion (Halgrin et al., 2012).

Se recomienda extraer las muestras de especimenes no mayores de 24 meses de edad, cuando se trata
de bovinos y no mayores a 6 meses de edad, cuando se trata de porcinos, con el fin de reducir los
efectos de remodelacidn ésea.

Para afectar en lo minimo posible las propiedades mecanicas por efectos de conservacidén se
recomienda extraer las muestras con un maximo de 72 horas post mortem. Una vez extraidos los
huesos de donde se obtendran las muestras, que por lo general son de fémur, deben conservarse a una
temperatura de 4 °Cy una humedad cercana al 91% (Laporte et al., 2009; Halgrin et al., 2012).

Las dimensiones de las muestras se eligen de tal forma que se mantenga una relacién razonable entre
seccion transversal y altura, dicha relacion puede ser 1:2 o0 1:1. Las muestras deben tener un volumen
representativo de hueso trabecular para disminuir la dispersion de datos en la medicion. La
repetitividad de las pruebas mecdnicas se asegura si las dimensiones de las muestras son mayores a 5
mm (Linde et al., 1994). En cuanto a la geometria de las muestras, éstas pueden ser cilindricas, cubicas
o prismas rectangulares (Figura 2.11).
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Figura 2.11 Geometrias usadas para las muestras

Para llevar a cabo el corte y asegurar paralelismo en las muestras, se han usado maquinas de corte de
precisidon con hoja de diamante, ajustando la velocidad de corte para evitar dafios en la red trabecular
gue puedan ser ocasionados por calor o por dispersién de corte en la misma.

Las propiedades mecanicas son muy sensibles a la desmineralizacidon y cambian notoriamente cuando
el hueso se seca, por lo tanto es recomendable mantener las muestras hidratadas en todo momento,
para evitar que se vuelvan fragiles se sumergen en una solucién salina o fisioldgica durante todas las
etapas de la prueba. Ohman et al. en 2007 y Simone et al. en 2010, recomiendan sumergir las muestras
en solucién de Ringer 24 h antes de realizar las pruebas con el fin de re-hidrolizar el tejido de las mismas,
ambos usaron especimenes humanos. La solucién de Ringer es una solucidn de sales de sodio, potasio
y calcio, hecha para ser isotdnica a un pH fisioldgico (7.3 - 7.4) (Sever, 2006).
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Para prevenir la transmisién de enfermedades infecciosas cuando se trata de especimenes humanos
como cabezas femorales o huesos largos enteros, es recomendable conservar las muestras en una
solucién de etanol al 70% al menos 4 semanas antes de la realizacién de las pruebas y durante su
manipulacion en el laboratorio, este tratamiento no tiene repercusion en las propiedades elasticas, sin
embargo el ciclo de histéresis presenta una mayor energia (Linde and Sorensen, 1993).

2.4.2 Metodologia de prueba

Cuando el hueso trabecular es sometido a una carga de baja intensidad, la microestructura de éste se
adapta al flujo y cambios en la médula y en caso de cargas extremas se fractura, la presencia de fluido
intersticial influye en su comportamiento mecanico pero dicha contribucidn es dificil de cuantificar
debido a que es altamente dependiente de las condiciones de experimentacion, es por ello que los
autores consultados difieren en su metodologia de prueba.

La mayoria de los autores recomiendan realizar las pruebas mecdnicas justo después de la preparacion
de las muestras para evitar la deshidratacion y la desmineralizacion.

En cuanto a la temperatura a la que deben realizarse las pruebas mecdnicas, se ha reportado que
cuando se realizan a temperatura ambiente (24°C) en vez de la temperatura del espécimen in vivo
(37°C), hay un incremento del mddulo de Young entre un 2 y 4% (Cowin, 2001). Al ser una variacién
considerablemente pequefia, se puede rechazar este efecto y realizar las pruebas a temperatura
ambiente (Turner et al., 1993, Mitton et al., 1997, Halgrin et al., 2011).

Para realizar pruebas mecdanicas de muestras sin médula dsea, la extraccion de ésta se puede llevar a
cabo por medio de bafos de agua a la temperatura corporal del espécimen dentro del organismo, que
es aproximadamente 37 °C, seguidos por propulsidon de aire para asegurar una completa extraccién,
pero es necesario controlar el flujo de salida para no provocar colapso trabecular prematuro (Halgrin
et al., 2011).

Las pruebas mecanicas se realizan aplicando la carga de forma paralela a la direccidn trabecular
principal, de lo contrario puede haber una reduccion en las propiedades mecdanicas hasta en un 40%,
dicha direccidn puede apreciarse a simple vista sobre la muestra, haciendo uso de rayos X o para mayor
precisidon por medio de tomografia computarizada (Ohman et al., 2007).

La respuesta mecanica de materiales estructurales depende de la velocidad de deformacién asi como
de los cambios en temperatura y humedad en el ambiente, se considera a los huesos como un material
compuesto de matriz polimérica, es por eso que las pruebas mecanicas aplicadas en ellos son similares
a las de los polimeros (Guedes et al., 2004).
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Pruebas de compresién uniaxial

Los autores consultados difieren en cuanto al porcentaje de deformacién alcanzado en la muestra,
pudiendo ser de un 20 a un 80%, asi como en el tamafio de la celda de carga y la velocidad de
deformacién. Sin embargo coinciden en que los platos sobre los que se colocard la muestra deben
permanecer lubricados para evitar efectos de friccién con la maquina de prueba y de esta manera
simular un confinamiento natural. Es recomendable aplicar una pre carga inicial de 5 N para adaptar
la posicidn de la muestra y asegurar paralelismo (Follet et al., 2006).

Para medir con mayor precision las micro-deformaciones en las muestras se pueden utilizar
extensdmetros o galgas para eliminar defectos de medicidn causados por los extremos de las muestras,
como el utilizado por Ohman en 2007 (Mod 2026-601, Instron Corp. USA) que utiliza un circuito de
puente de Wheatstone. Este es sujetado por medio de dos bandas elasticas a una muestra cilindrica,
sin embargo es un método costoso.

Las velocidades de deformacién que se han utilizado de manera general para pruebas de compresion
uniaxial y de relajacion de esfuerzos son 0.00015, 0.001, 0.0015, 0.01, 0.015, 0.1 y 0.15 1/s, para
pruebas dindmicas se ha usado 1000 y 1500 1/s, los valores varian de acuerdo al tipo de pruebay de la
actividad que se considere que tenga el espécimen in vivo.

Pruebas de relajacion de esfuerzos

Debido a la heterogeneidad del hueso esponjoso, resulta mas conveniente hacer este tipo de pruebas
porque es mas sencillo controlar el nivel de carga aplicado que la deformacién en la muestra.

Se han utilizado varios niveles de precarga basados en valores de estudios elaborados previamente,
una vez aplicada la precarga se obtuvo una cierta deformacidn, la cual se dejé constante por un
determinado tiempo, llamado tiempo de relajacion, para de esa forma estudiar la relacién de la carga
aplicada con el tiempo y obtener un modelo matematico capaz de predecir dicho comportamiento a
largo plazo. Los valores de precarga correspondieron a distintos porcentajes del esfuerzo maximo
obtenido de la curva de esfuerzo-deformacién para la zona elastica.

El tiempo de relajacién es aquel para el cual se alcanza un estado estable en la carga aplicada y no se
observan cambios significativos en el valor del esfuerzo de relajacidn, los tiempos que se han utilizado
van desde los 100 hasta los 1000 [s] (Guedes et al., 2006, Nagaraja et al., 2006 y Quaglini et al., 2008)
el valor depende del tipo de prueba, tomando en cuenta la heterogeneidad de tejido trabecular.

La Tabla 2.1 resume algunas caracteristicas de los estudios realizados por los autores consultados en
los ultimos afios, los resultados que obtuvieron se muestran mas adelante.
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TABLA 2.1 Muestras y pruebas desarrolladas por distintos autores
" Geometria . . . .
o Sitio Dimensiones . Velocidad de Parametros
Afio Autor .. dela Tipo de prueba ., )
anatémico [mm] deformacion obtenidos
muestra
Pothuaud  vértebra lumbar - didmetro: 7 compresion . microestructurales
2002 cilindros L 2 mm/min .
etal. humana grosor: 5 uniaxial y elasticos
vértebra, tibia, - L,
Morgan et fémury cabeza cilindros y tensiony
2003 fl femorayl hueso no especificado  compresion no especificado  elasticos
’ completo uniaxial
humana
cubos 10x10x 10 cor.np.resmn
uniaxial (1) 0.15,0.015, )
Guedes et cabeza femoral microestructurales
2006 al de bovino 0.0015y y elasticos
barras 35x10x5 dma.\tmca de 0.00015 1/s
flexién
2007 Ohmanet cabeza femoral cilindros didmetro: 10 co.mp.resmn y 3 0.011/s mlctoe.structurales
al. humana grosor: 26 microindentacion y elasticos
dindmica de 1000 y 1500 1/s
Laporte et  distal femoral - didametro: 41 compresion microestructurales
2009 . cilindros .
al. de bovino grosor: 14 - y elasticos
estatica de
) 0.0011/s
compresion (2)
2010 Tassaniet cabeza femoral cilindros didmetro: 10 estdtica de 0.011/s microestructurales
al. humana grosor: 26 compresion
2012 Halgrin et cost'illas de cubos 87x8.7x8.7 estatica de 0.11/s mictoe'structurales
al. bovino compresion (2) y elasticos
2015 Prot et al. distal ffemoral cilindros didmetro: 41 dmamlca. ’de 1000 y 1500 1/s mlcroe.structurales
de bovino grosor: 14 compresion y elasticos
(1) Con y sin confinamiento
(2) Analizando la contribucién de la médula ésea

2.4.3 Resultados y conclusiones

Halgrin et al., en 2011, encontraron que en la curva de esfuerzo contra deformacién para velocidades
de deformacién bajas se observaron 3 fases: comportamiento lineal hasta el colapso, alcanzando un
pico de maximo esfuerzo con su respectiva deformacidn; meseta con un valor de esfuerzo cuasiestatico
en el que la red trabecular falla progresivamente; y un colapso para deformaciones mayores a 60%, en
el que ocurre la compactacion total de la muestra y la fuerza de compresién aumenta rapidamente
(Figura 2.12).

Para el mismo autor, la energia total absorbida, es decir la tenacidad, fue medida por integracion. Se
aplicd un analisis de varianza ANOVA y se encontrd que el esfuerzo maximo, asi como el médulo de
elasticidad decrecen en un 38 y 26% respectivamente cuando la médula ésea estd presente en las
muestras en el momento de realizar las pruebas; resultados inesperados ya que se asume de manera
general que el fluido intersticial contribuye a la resistencia estructural del hueso esponjoso (Terzaghi,
1936).
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Dichos resultados fueron explicados por el efecto de presidn transversal que induce la médula ésea
sobre la red trabecular, hay esfuerzos locales concentrados que generan un colapso prematuro, dicha
explicacion se pudo corroborar por medio de simulacién con elemento finito en Abaqus®. No se
encontraron diferencias significativas para deformaciones por debajo del 4%, para deformaciones
mayores al 10% hubo diferencias en la geometria de las muestras y en los planos de corte.
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Deformacion ingenieril (-)

Figura 2.12 Curva de compresion de una muestra de hueso trabecular, graficando la
evolucion de la deformacion en la red trabecular (Halgrin et al., 2011)

Guedes et al., en 2006 hicieron énfasis en la alta dispersidn de los resultados obtenidos para el valor
del médulo aparente, pudiendo variar hasta en un 50%, atribuyen dicha dispersién a la variacién que
hay entre los especimenes en cuanto a tejido y estructura. Llegaron a la conclusion de que los
resultados obtenidos tienen una dependencia con la velocidad de deformacion, dicha dependencia
puede ser explicada por medio de un modelo viscoeldstico lineal (Ec. 2.15) y junto con dicho modelo,
proponen utilizar la ecuacién de Monkman-Grant (Ec. 2.16) como criterio de colapso para el hueso
trabecular bajo compresion. Con lo anterior explicaron la correlacidn lineal entre el esfuerzo de colapso
y la velocidad de deformacién (Ec. 2.17). Conforme se aumenta la velocidad de deformacién la
viscoelasticidad disminuye.

E(t) = E, [1 -y (%)n] (2.15)
(Z—f;) (é1)P = K (2.16)
o = Eo|K - A (¢70) "] (é70)1 (2.17)
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Donde:

E, es el mddulo elastico inicial, 670 MPa

Ay n son pardmetros viscoelasticos, 0.25y 0.12
T, es el tiempo unitario de referencia (1 s)

tr es el tiempo de fractura

£ es la velocidad de deformacion
B y K son constantes del material, 0.09185 y 0.970203

Por otro lado se remarca la importancia de controlar la direccién a la que se llevan a cabo las pruebas
de compresién, teniendo como referencia la direccion trabecular principal, hay una relacion directa
entre la alineacion y las propiedades mecdnicas, cuando hay una desviacidon de 20° respecto a la
direccidn trabecular principal, siempre hay una disminucién cercana al 40% en el médulo de Young y
en el esfuerzo maximo, por lo tanto se recomienda tener como maximo 10° de desviacidn para
disminuir el porcentaje de error (Figura 2.13). El comportamiento ortotrdpico del hueso trabecular
esta relacionado con la regiéon anatdmica de prueba, cuando se tienen muestras con un volumen
pequefio los resultados tienen menos dispersién porque se aproxima a tener un tejido mas
homogéneo, sin embargo esto conlleva a un mayor consumo de tiempo y recursos, ya que antes de
tomar la muestra es necesario medir la direccion trabecular principal por medio de micro-tomografia,
enseguida realizar el corte y procurar que el tiempo de almacenamiento previo a las pruebas mecanicas
sea el minimo (Ohman et al., 2007; Tassani et al., 2010).

Figura 2.13 Esquema de la direccidn trabecular principal (MTD, main trabecular direction) en|
direccién del eje Z, con un angulo de desviacién a, el cual se recomienda no sea mayor a 10°
(Tassani et al., 2010)
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Se encontrd que el comportamiento mecdnico estd directamente relacionado con la densidad y la
orientacién trabecular, se recomienda un analisis local en vez de uno global para determinar las
propiedades mecanicas y reducir porcentajes de error, para lo cual se propone un modelado numérico
segmentado que considere la anisotropia y la heterogeneidad del tejido trabecular (Tassani et al.,
2010).

De acuerdo a Laporte et al., en 2009 el aumento de la velocidad de deformacién tiene un efecto directo
sobre las propiedades mecénicas, reflejado en un aumento en el valor de esfuerzo ultimo y una ligera
disminucién en el valor de médulo elastico. De la misma manera se observé que la fraccidon de volumen
de hueso trabecular tiene una influencia directa en las propiedades mecdanicas (Pothuaud et al., 2010).

La tabla 2.2 resume los resultados obtenidos por los autores consultados.

Tabla 2.2 Resultados obtenidos por los autores consultados
Velocidad de , Esfuerzo %
Autor deformacién , MOdUIO ultimo - Deformacion -
[s] Elastico [MPa] colapso [MPa] colapso
Hong et al., 2001 0.001 208.3 NE NE
0.01 212.2 NE NE
0.1 337.6 NE NE
1 593.1 NE NE
10 602.2 NE NE
Guedes et al., 2006 0.15 310+ 161 15.74 £9.59 8.62+2.16
0.015 190 + 145 9.36+6.5 9.07 £3.39
0.0015 364 + 201 15.73+5.35 8.23 £2.06
0.00015 306 + 158 12.36 + 5.65 7.1£21
Ohman et al., 2007 0.01 (a) 2730 + 1060 18+6.4 NE
0.01 (b) 1590 + 660 11.2+6.4 NE
Laporte et al., 2009 0.001 269 + 52 59+1.4 NE
1000 170 £ 77 10.6+3.1 NE
1500 315+62 204+1.4 NE
Tassani et al., 2010 0.01 NE 144+5.6 NE
Halgrin et al., 2011 0.1(c) 204.7 £50.7 6.9+1.6 47+11
0.1 (d) 160.1+27.9 45+1.1 41+09
Prot et al., 2014 1000 135+ 22 11.8+3.4 8.8+1.3
1500 329 +57 20.6+1.3 6.9+1.6
NE: No especificado (a) Muestras alineadas (b) Muestras desalineadas 20° (c) Sin médula 6sea (d) Con
médula 6sea
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En cuanto a las pruebas de relajacién de esfuerzos, los autores consultados recomiendan deformar la
muestra con un nivel de precarga que no exceda el valor de esfuerzo de cedencia para simular las
condiciones a las que se encuentra el hueso in vivo y analizar el comportamiento en el rango de
deformacién elastica, Angeles en 2014 utilizé 5 valores de precarga correspondientes a distintos
porcentajes que se encontraron dentro del rango elastico, dichos valores los determiné con base en la
bibliografia consultada. Como el tejido esponjoso es un material altamente heterogéneo, para ese
trabajo se hicieron pruebas de compresidn previas para determinar los valores de precarga.
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Figura 2.14 Relajacion de esfuerzos, de lado izquierdo para una pregarga de 250 N con una variacion porcentual media de
1.7%, de lado derecho para una pregarga de 1250 N con una variacidn porcentual media de 3.6% (Angeles, 2014)

En cuanto al porcentaje de reduccién de esfuerzos se obtuvo un promedio de 23% para el mismo autor,
indicando que la reduccién del esfuerzo es independiente al valor de la precarga inicial aplicada, dichos
resultados contradicen los obtenidos por Quaglini et al. en 2009, los cuales apuntan a que le relajacidn
de esfuerzos es inversamente proporcional a la magnitud de la precarga inicial aplicada. Para observar
de manera cualitativa la independencia de estos valores se hicieron curvas normalizadas de la
respuesta a la precarga, eso se consiguié dividiendo el esfuerzo inicial aplicado entre el esfuerzo de
relajacién obtenido contra el tiempo de relajacién (Figura 2.15).
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Figura 2.15 Normalizacion de las curvas de relajacién de esfuerzos respecto al esfuerzo de
relajacion (Angeles, 2014)
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El modelo matematico utilizado por Angeles en 2014 (Ec. 2.18), representa de buena manera el
fendmeno de relajacion de esfuerzos, este modelo fue una adaptacidén al utilizado por Ito, et. al, en
2006.

a(®) _ _(t)? _ _(xy
o Ajexp [ (Tl) ] +(1 Al)exp[ (Tz) ], [0 < Aq,B,y <1] (2.18)
Donde:
A, =012
B =018
y =023
71 = 65.7 [s]

T, = 4.56 x10°[s]

Tanto Angeles, 2009 como Guedes et al., 2006, coinciden en que la funcién de relajacién de esfuerzos
representa una relacién lineal entre la respuesta a la precarga y el valor medio del esfuerzo de
relajacién.

En pruebas dinamicas se encontrd experimentalmente para un tiempo de 0.01 a 100 [s] que hay una
relacidn lineal inversamente proporcional entre la velocidad de deformacién y el tiempo de colapso de
las muestras. Se utilizé un modelo matematico para encontrar la relacidén entre el mddulo de relajacion
normalizado y el tiempo de prueba, extrapolando a un tiempo de 10 afios en pruebas dindmicas a
temperatura ambiente (DMTA) (Figura 2.16, Guedes et al., 2004).
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Figura 2.16 a) Tiempo de colapso contra velocidad de deformacién. b) Mddulo de relajacion
normalizado para pruebas dindmicas a temperatura ambiente (DMTA) (Guedes et al., 2004)
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Capitulo 3

Técnica Experimental

Una vez revisada la bibliografia y tomando en cuenta los estudios realizados por los autores
consultados, se considerd elaborar pruebas mecdnicas de compresion y de relajacion de esfuerzos en
muestras cubicas de hueso trabecular porcino con el objetivo de analizar las propiedades mecanicas y
el efecto viscoeldstico que confiere la médula 6sea sobre el mismo para simular condiciones in vivo y
de esta manera tener una mejor aproximacion a las condiciones reales de carga a las que es sometido
dicho tejido.

En la mayoria de los estudios se han elaborado pruebas mecanicas de compresién uniaxial sobre
muestras de tejido bovino, dejando de lado el estudio de las propiedades viscoelasticas, ya que evaltan
al hueso como un sélido celular. Uno de los mayores inconvenientes de realizar pruebas a tejido bovino
es que éste no representa tan buena similitud fisioldgica con el tejido humano como el tejido porcino,
una cabeza femoral bovina es sometida a cargas muy distintas a las de una cabeza femoral humana in
vivo y su red trabecular presenta un tamafo de poro mayor, esta diferencia morfolégica influye sobre
las propiedades mecdnicas y el objetivo es obtener resultados que sean comparables con las
condiciones humanas (lbrahim et al., 2006, Busscher et. al, 2010).

Seleccidn de las muestras

Cuello femoral porcino 4.5 - 6 meses de edad 72 h post moérten

0O

o
:‘
(0]

Cortadora de cinta Cortadora de precisidn Geometria cubica 8 mm de longitud

Conservacion

|4l

7

Solucién salina Refrigeracién a 6°C M4dximo una semana

Extraccion de médula dsea

Bafios de agua a 94°C Limpieza ultrasdnica Propulsién de aire

Caracterizacion microestructural

Tamafio de poro Fotografia digital Intercepciodn lineal

Caracterizacion mecanica

Compresién Relajacion de esfuerzos

Figura 3.1. Diagrama del procedimiento general llevado a cabo en la experimentacion.
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La figura 3.1 muestra el procedimiento general que se llevd a cabo para la experimentacion, los detalles
de cada seccidn se explican en seguida.

3.1 Seleccion de las muestras

Se utilizaron fémur de porcinos entre 4.5 y 6 meses de edad, con un maximo de 72 h post mortem,
sometidos a enfriamiento de 4°C previo a la extraccion de las muestras. Se eligioé caracterizar hueso
trabecular de porcino debido a la similitud fisioldgica que tiene con el ser humano, se han encontrado
similitudes anatdmicas entre la espina dorsal porcina y humana (lbrahim et al., 2006) y se ha
considerado utilizar cerdos genéticamente modificados para el trasplante de érganos (Busscher et. al,
2010).

La geometria elegida fue cubica con 8 mm de longitud por lado, cumpliendo con el valor minimo que
se requiere para satisfacer un medio continuo (Linde et al., 1994), esta medida se eligié después de
realizar un corte longitudinal a un fémur, dicho corte se hizo con el fin de observar la direccién
trabecular principal y las zonas en las que se localiza el mayor volumen de dicho tejido.

La presencia de cartilago y tejido graso en cada fémur limitan el volumen de tejido trabecular y no
permitieron la obtencién de mas de una muestra por espécimen. La longitud total de cada fémur fue
de los 20 a los 23 cm, esta heterogeneidad también se consideré al momento de seleccionar la
geometria de las muestras. La zona de extraccidn mas adecuada, por su ubicacion y geometria, fue el
cuello femoral, marcada con un recuadro negro, a pesar de tener tejido trabecular en la cabeza femoral
y trocanter mayor, marcadas en dvalos, su geometria y volumen no permitieron una éptima obtencién
de las muestras (Figura 3.2).

Trocanter
mayor

a)

Figura 3.2. a) Corte longitudinal de fémur porcino, las regiones marcadas sefialan tejido trabecular, el rectangulo
muestra la regién de la cual se extrajo cada muestra b) Dimensiones de las zonas con hueso trabecular
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Cabe mencionar que para tener mayor homogeneidad en los resultados, se prefirié trabajar con
especimenes mas jovenes, de aproximadamente 4 meses de edad, debido a la notable diferencia en su
tejido trabecular, los especimenes con fémur cuya longitud excedia los 20 cm, es decir en edad adulta,
tenian poros mas grandes y con mayor contenido de tejido graso que aquellos cuya longitud femoral
no era mayor a los 20 cm.

3.2 Procedimiento de corte

Los primeros cortes se hicieron para aislar la zona de la que se extraeria la muestra y se llevaron a cabo
con una cortadora de cinta (Figura 3.3 a, b, c y d), para dar la geometria final se utilizé una cortadora
de precision IsoMet 1000° (Figura 3.3, e) con disco de orilla de diamante a una rapidez angular de 900
rpm, regulando la carga aplicada para evitar dafios estructurales por friccion o por calor en la red
trabeculary asi prevenir un colapso prematuro de la muestra al momento de ser sometida a las pruebas
mecanicas. Para garantizar el paralelismo entre las caras del cubo, se utilizaron bloques de plastico
ensamblables de 8 mm de longitud (Figura 3.3, fy g), finalmente se obtuvo un cubo de 8 mm de longitud
lateral (Figura 3.3, h).

Se buscé realizar el corte en la direccion trabecular principal como se muestra en la figura 3.4, sin
embargo debido a la heterogeneidad de los huesos utilizados, algunas muestras tuvieron una
desviacidn maxima de aproximadamente 30° con respecto a la vertical.

f)

Figura 3.3 Procedimiento de corte de las muestras, desde el primer corte realizado a la
cabeza femoral, hasta la geometria final obtenida.
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a)

Figura 3.4 a) Corte longitudinal de fémur, las flechas indican la direccién trabecular
principal. b) Muestra sin médula dsea, la direccidn trabecular se observa a simple vista.

3.3 Conservacion

El contenido mineral en el hueso afecta las propiedades mecanicas del mismo, una mayor
mineralizacién aporta al tejido dureza y resistencia, pero si el contenido mineral es bajo entonces la
red trabecular absorbe menos energia y tiende a colapsar bajo menores cargas. Las propiedades
mecdanicas también dependen de la frescura y humedad, estas propiedades pueden cambiar en
cuestion de minutos si las muestras se secan al aire libre (Pal, 2014). Por esta razén fue muy importante
mantener las muestras humectadas durante todo el procedimiento, para dicho fin se utilizé solucién
salina al 0.9%.

Después de obtener la geometria deseada, se marcé cada muestra en la parte superior para distinguir
la direccién a la que se aplicaria la carga, cada muestra se mantuvo sumergida en solucién salina y
refrigerada a 6°C hasta el momento de su caracterizacidn, dicho tiempo no excedié de una semana. Se
tuvo cuidado de no llegar al punto de congelacidn para evitar asi posibles pérdidas de minerales y dafio
en la red trabecular debido a la expansidn del fluido contenido en las mismas.

3.4 Extraccion de la médula dsea

Con el objetivo de observar el efecto que tiene la médula ésea en el comportamiento viscoelastico del
hueso trabecular las muestras se dividieron en dos grupos, el primer grupo conservé la médula dsea
dentro de la red trabecular del hueso durante las pruebas mecanicas. Al segundo grupo se le extrajo
dicha médula por medio de bafios de agua a 94°C con una duracién de 30 minutos para asegurar la
expulsion total del tejido graso, seguidos por limpieza ultrasdnica a 40°C durante dos horas y finalmente
propulsién de aire hasta lograr una apariencia incolora y porosa, en la figura 3.5 se comparan ambos
grupos, los cuales se mantuvieron todo el tiempo hidratados con solucién salina.
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Figura 3.5 Muestras cortadas previo a su caracterizacién, de lado izquierdo se mantuvo la
médula mientras que de lado derecho se extrajo.

3.5 Caracterizacidon microestructural

Las propiedades elasticas del hueso trabecular se definen en un nivel continuo, en el que el hueso es
considerado como un material con propiedades que representan un promedio para un volumen
representativo. Las dimensiones minimas de una muestra que se someterd a compresion deben ser
significativamente mayores que las dimensiones de sus unidades subestructurales, es decir las
distancias intertrabeculares o poros (Harrigan et al., 1988), para el hueso trabecular bovino se requiere
una distancia minima de 5 mm, que representa 10 distancias intertrabeculares para cumplir con la
suposicién de continuidad (Linde, 1994).

El hueso trabecular porcino exhibe a simple vista un tamafio de poro menor que el hueso trabecular
bovino, por eso es necesario medir su tamaiio promedio para determinar la longitud adecuada de cada
muestra.

Se tomaron fotografias digitales a un total de 5 muestras sin médula ésea con una cdmara Canon® a
una resolucidon de 12 Mega pixeles en modo macro, ya que dichas muestras permiten una mejor
visibilidad de la red trabecular. Enseguida se aplicé el método de intercepcion lineal, con una variacion
al original para encontrar un tamafio promedio de poro. Debido a que se conocen las dimensiones de
las imagenes tomadas, se puede conocer la longitud del didametro de la circunferencia de la malla, este
fue de 7 mm ya considerando la escala (Figura 3.6).
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} 7 mm

Figura 3.6 Vista frontal de una muestra sin médula dsea, se trazaron 16 lineas paralelas y
equidistantes, el didmetro de la circunferencia es de 7 mm.

3.5.1 Método de intercepcion lineal

El principio bdsico de este método consiste en colocar una malla lineal con una orientacién w sobre la
imagen a estudiar y contando el nimero de intersecciones / sobre la malla y las intercaras de la red
trabecular, la longitud principal entre dos intersecciones cualesquiera es:
MIL(w) = —— (3.1)
I(w)
Donde L es la longitud de la linea de la malla en mm.

Al conocer las dimensiones de la imagen digital tomada, se generd una escala y la medicion se realizé
de manera directa. Para calcular el tamafio del poro se superpuso sobre la imagen de interés una rejilla
circular con lineas paralelas y equidistantes, la suma de la longitud L de las lineas en todos los casos fue
91.3 mm, la distancia media entre la intercara de la cavidad del poro (tamafio de poro) se calculé
contando y midiendo el nimero de interfases a lo largo de las lineas de prueba, esto se realizé
directamente sobre la imagen. Posteriormente se giré la cuadricula con respecto al eje arbitrario sobre
la imagen para repetir la medicion, la variacion angular fue 0°, 30°, 60° y 90° (Figura 3.7). Dicho
procedimiento se llevd a cabo en un total de cinco imagenes tomadas.
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Figura 3.7 Aplicacién del método de intercepcidn lineal para medir el tamafio promedio de
poro con distintas orientaciones respecto a un eje arbitrario.

3.6 Caracterizacion mecanica

Se utilizé un total de 60 muestras cubicas de tejido trabecular, las primeras 32 se dividieron en dos
grupos, 16 con médula dseay 16 sin médula 6sea, ambos fueron sometidos a compresion uniaxial hasta
lograr una deformacion de 20%, equivalente a 1.6 mm de compresidn, con el fin de conocer el valor de
la carga maxima y el médulo de elasticidad, el porcentaje de deformacion fue elegido después de
realizar una prueba y observar que las propiedades mecanicas de interés para este trabajo podian ser
calculadas sin necesidad de exceder dicho porcentaje.

Para las 28 muestras restantes, 14 con médula dsea y 14 sin médula dsea, se realizaron pruebas de
relajacién de esfuerzos bajo tres distintos valores de carga equivalente al 50, 65 y 80% del valor de
carga maxima obtenido de las pruebas de compresién uniaxial.

Para la realizacién de ambas pruebas se utilizé una maquina marca Shimadzu AG-X® con una celda de
carga de 500 kg o 5kN. Los parametros utilizados en las pruebas de compresion uniaxial fueron: una
velocidad de deformacidon de 0.01 s}, lo que es equivalente a una razén de deformacién de 0.5 mm/min
y se aplicé una precarga de 5 N para asegurar el paralelismo entre el plato y la muestra, dichos
parametros fueron elegidos con base en los distintos autores consultados. Para las pruebas de
relajacién de esfuerzos se utilizd la misma velocidad de deformacién con un tiempo de relajacién de
600 s, el cual fue determinado después de realizar una prueba y observar que a partir de ese punto el
esfuerzo ya no variaba de manera significativa sino que se mantenia cuasiestatico.

En todo momento ambos grupos de muestras se mantuvieron hidratados con solucion fisioldgica y las
pruebas se llevaron a cabo sin confinamiento a temperatura ambiente.

37



Capitulo 4

Analisis de resultados

Una particularidad del hueso trabecular porcino es que se trata de un tejido muy graso, al realizar los
cortes correspondientes se observé poco volumen de hueso libre de grasa, de un total de 90 muestras
extraidas, 30 colapsaron prematuramente al ser sometidas a las pruebas mecanicas de compresién
uniaxial y de relajacidén de esfuerzos y por ende fueron descartadas (Figura 4.1), s6lo 60 muestras
correspondientes al 70% del total fueron utiles para llevar a cabo la caracterizacidon. Cabe sefialar que
esto ocurrid sobre todo en especimenes cuya longitud excedia los 20 cm, por este motivo se prefirid
elegir esa longitud como maxima para cada fémur. Para obtener resultados lo mds homogéneos
posibles el proveedor siempre fue el mismo y las condiciones de conservacidon y manejo no variaron.

Figura 4.1 Muestra con colapso trabecular prematuro debido al tejido graso.

4.1 Caracterizacion microestructural

Con el método de intercepcién lineal se encontré un tamafio promedio de poro de 0.28 £ 0.056 mm,
este tamano permitid determinar una longitud lateral de 8 mm para la muestra clbica, ya que de
acuerdo a Linde en 1994, el requerimiento minimo para satisfacer un medio continuo tendria que ser
de 2.8 mm, es decir 10 distancias intertrabeculares, los resultados de la medicidn para una sola imagen
se muestran en la tabla 4.1. El haber realizado los cortes sobre la misma orientacion trabecular
permitio que los valores obtenidos fueran mas homogéneos y como resultado se tiene una estructura
gue no muestra una orientacion preferencial predominante.
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TABLA 4.1 Tamarfio promedio de poro por el método de intercepcion lineal
. . Tamafiio o
. . Espacio de Numero de . Desviacidn
Angulo [°] L [mm)] promedio .
poro [mm] poros estandar
[mm]
0 91.3 21.00 82 0.25 0.0605
30 91.3 19.26 72 0.26 0.0553
60 91.3 20.41 74 0.26 0.0533
90 91.3 24.10 87 0.28 0.0489
Tamafio promedio de poro: 0.28 mm = 0.056 mm

4.2 Caracterizacidon mecanica

Una vez que se eligieron las dimensiones de las muestras para cumplir con la condicidon de un medio
continuo, se realizaron las pruebas mecdnicas de compresion uniaxial y de relajacién de esfuerzos.

4.2.1 Pruebas de compresion uniaxial

De las pruebas de compresion uniaxial se descartaron los dos valores mayores y menores para obtener
una mejor representacion estadistica de los resultados, quedando con un total de 12 muestras
analizables para cada grupo, los valores que se obtuvieron de estas pruebas fueron: esfuerzo maximo,
porcentaje de deformacidn en el esfuerzo maximo, médulo de Young y tenacidad, ésta ultima se midid
desde el inicio de la deformacidn y hasta el esfuerzo maximo. Dichos resultados concuerdan con los
de Halgrin et al. en 2011, en el sentido de que en promedio los valores de esfuerzo maximo y médulo
de Young fueron mas altos para las muestras sin médula ésea, lo cual se traduce como una mayor
resistencia y rigidez en dichas muestras.

Una posible explicacién a este fendmeno es que las muestras sin médula dsea son mas rigidas porque
la carga la resiste en mayor proporcidn la hidroxiapatita y no hay distribucién de esfuerzos hacia la
médula dsea, sino hacia la solucidn salina contenida en la red trabecular que es menos viscosa. La
viscosidad de la médula dsea es de 3 a 5 veces mayor que la del agua (Hall, 2016) y al ser mas viscosa
la médula ésea que la solucién salina, opone mayor resistencia al flujo y se genera una concentracion
de esfuerzos localizada sobre las trabéculas, lo cual conlleva a una falla en la estructura trabecular mas
temprana, Halgrin et al. en 2011 dieron una explicacion a este fenédmeno por medio de modelado en
elemento finito estimando el efecto de la presion transversal generado en una trabécula idealizada de
seccion circular. El hecho de que la tenacidad fuera mas alta para las muestras sin médula ésea, indica
gue estas muestras tuvieron mayor capacidad de carga en la zona plastica, almacenaron mas energia
por unidad de volumen y alcanzaron una mayor deformacién antes de llegar al colapso total de la red
trabecular.

Por otro lado es importante considerar la cantidad de grasa contenida en el tejido trabecular porcino,
ya que se distribuye a través de la médula 6sea aumentando su viscosidad, si se tuviesen especimenes
con una cantidad de grasa menor, los resultados cambiarian, sin embargo no se cuenta con la
informacién suficiente para saber qué tan considerable seria esta diferencia. En la Tabla 4.2 se
muestran los valores obtenidos con su promedio y desviacion estandar (Ec. 4.1).
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De donde:

o es la desviacion estandar

x; es el i-ésimo dato

U es la media

N el nimero total de muestras

TABLA 4.2 Propiedades mecdnicas, pruebas de compresion
uniaxial
Médulo de Esfuerzo % deformacion .
Young maximo en el esfuerzo Tenacidad
[MPa] [MPa] maximo [kJ/m?3]
1 81.20 2.6 4.3 52.0
2 118.26 3.45 3.7 92.0
© 3 204.67 3.77 2.7 34.5
\g 4 135.62 4.24 3.7 69.0
% 5 438.18 5.27 2.2 35.2
3 |6 238.75 5.65 3.3 82.0
E 7 170.10 5.7 4.5 122.5
§ 8 186.10 5.8 3.9 90.5
g 9 164.06 7.1 5.4 157.0
21;.» 10 309.40 7.7 34 139.0
2 11 336.34 8.6 4.6 115.0
12 340.20 8.8 3.7 156.0
x 226.9 £102.9 5.72+1.93 3.7 95.4+41.4
1 215.41 5.20 8.8 279.6
2 195.78 5.51 4.3 123.5
© 3 245.90 6.11 7.0 303.0
2|4 292.90 6.82 55 278.6
% 5 138.05 7.10 7.7 337.0
9|6 338.12 8.79 7.0 480.6
E 7 249.52 9.03 6.6 408.3
a2 lg 434.54 9.61 5.2 374.0
g 9 378.17 9.97 5.1 309.4
;BJ 10 627.05 10.10 5.0 298.8
11 460.05 10.75 4.5 352.8
12 406.89 13.26 12.9 640.0
x 331.9+1314 8.52+2.32 6.6 348.8 £ 120.1
o = T x—w)?
N

(4.1)
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Los resultados muestran mucha dispersién en los valores, como era de esperarse en un material
heterogéneo como lo es el tejido trabecular porcino debido a su naturaleza caracteristica de un
material bioldgico compuesto, el cual puede variar estructuralmente debido a muchos factores, tales
como las condiciones de crecimiento de los especimenes, la edad, la alimentacién y la actividad fisica
que hayan tenido durante su crecimiento. La Tabla 4.3 resume los valores minimos y maximos de las
propiedades mecdnicas para cada grupo de muestras, para las muestras sin médula dsea las cuatro
propiedades medidas tienen valores mayores.

TABLA 4.3 Porcentajes de dispersion en los valores promedio
de las propiedades mecdnicas
Muestras con médula 6sea, Muestras sin médula dsea,
n=12 n=12
. . Val Val . Val Val
Propiedad Media aor aor Media aor aor
minimo maximo minimo maximo
Modulode | ¢ g 81.2 438.1 331.9 138 627
Young
Esfuerzo
(. 5.72 2.6 8.8 8.52 5.2 13.2
maximo
Deformacion
(. 3.78 2.2 5.4 6.6 4.3 12.9
maxima
Tenacidad 95.5 34.5 157 348.8 123.5 640

Se graficé el esfuerzo ingenieril contra la deformacidn ingenieril para los dos grupos de muestras,
figuras 4.2 y 4.3, mostrando las 6 curvas mas representativas para ambos casos.

Para el primer grupo de muestras, que corresponde a las muestras con médula ésea, se pueden
observar 3 fases: en la primera se presenta un comportamiento lineal caracteristico de la deformacion
eldstica, llegando al punto mas alto que representa el esfuerzo maximo con su respectiva deformacion
alcanzada; la segunda fase esta representada por la disminucién del esfuerzo hasta un punto minimo,
indicando que la red trabecular comienza a colapsar llegando a un valor minimo de esfuerzo o meseta;
en la tercera fase se ve un aumento aparente en el esfuerzo, lo que en realidad representa el colapso
total de la red trabecular, la deformacién y el esfuerzo aumentan pero la red presenta un dafo
estructural considerable. La médula ésea contenida en los intersticios de la red trabecular parece
sobrecargar las trabéculas y llevarlas a una falla prematura.
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Figura 4.2 Grafica de esfuerzo contra deformacién para muestras con médula ésea.

Las curvas obtenidas para el segundo grupo de muestras, que corresponden a las muestras sin médula
6sea, presentan una variacion respecto al primer grupo, sin embargo también se observan 3 fases, en
la primera se muestra un comportamiento lineal caracteristico de la deformacion eldstica, sin embargo
para la segunda fase, que es en la que se alcanza el esfuerzo maximo, se puede observar que dicha
region se amplia, indicando que la deformacidn continta sin necesidad de aumentar la carga, en esta
etapa la estructura resiste las condiciones de carga sin colapsar, el esfuerzo se mantiene cuasiestatico
y eso se traduce a una mayor tenacidad ya que el tiempo de resistencia de las muestras aumenta;
enseguida viene un colapso trabecular parcial representado por la tercera fase, en la que se alcanza un
esfuerzo de meseta o disminucion de la carga que las muestras son capaces de tolerar, sin embargo
esta meseta no es tan evidente en algunas muestras. Al no haber médula ésea presente en la red
trabecular, la distribucion de esfuerzos se reparte hacia las trabéculas y el material se comporta
mayormente como un sélido rigido pero tenaz, con un mayor médulo de elasticidad, las curvas para
este grupo de muestras indican que tienen una capacidad de resistencia mayor.

En la Figura 4.4 se incluyen las graficas mds representativas de esfuerzo contra deformacion para ambos
grupos.

Para todas las muestras, se calculd la tenacidad desde la deformacion inicial hasta la obtenida en el
esfuerzo maximo, se tomé en cuenta este rango porque pasado dicho esfuerzo la red trabecular
comienza a fallar.
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Figura 4.3 Grafica de esfuerzo contra deformacién para muestras sin médula 6sea.
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Figura 4.4 Grafica comparativa de esfuerzo contra deformacién para ambos grupos de
muestras.
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De manera general, las muestras sin médula dsea presentaron valores mayores para todas las
propiedades medidas, marcando una diferencia considerable para la deformacién en el esfuerzo
maximo y en la tenacidad.

Los valores del mddulo de elasticidad son mayores para las muestras sin médula dsea, sin embargo hay
un rango entre 250 y 300 MPa para el cual ambos grupos coinciden, en otras palabras la rigidez para
las muestras con médula 6sea es menor. Para el esfuerzo maximo, las muestras sin médula dsea
tuvieron el doble de valores alcanzados, esto quiere decir que soportaron mayores valores de carga.
Al combinar ambos resultados se obtiene una mayor tenacidad para este grupo de muestras. Por otro
lado, también se encontrd que las muestras sin médula ésea son al menos tres veces mas tenaces que
las muestras que contienen médula ésea en la red trabecular, es importante remarcar que la tenacidad
se midié desde el inicio de la deformacién y hasta el valor de esfuerzo maximo.

La figura 4.5 resume por medio de diagramas de caja las dispersiones en los valores para ambos grupos
de muestras, por medio de estos diagramas se hace mas evidente la diferencia cuantitativa en las
propiedades mecdnicas de ambos grupos de muestras.

Modulo de elasticidad, [MPa] Esfuerzo Maximo, [MPa]

600
14

500 1
400 10
300 8 _‘_

200

100

Gon Médula Sin Médula Con Médula Sin Médula

Deformacion en el esfuerzo maximo, [%] Tenacidad, [kJ/m?]

14 Q00
12

10
600

: —

Con Médula Sin Médula Conmédula Sinmédula

Figura 4.5 Diagramas de caja para las propiedades mecanicas de ambos grupos de muestras.
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4.2.2 Pruebas de relajaciéon de esfuerzos

Para llevar a cabo las pruebas de relajacidén de esfuerzos primero fue necesario conocer el valor de la
carga maxima promedio soportada en cada grupo de muestras, para ello el valor del esfuerzo maximo
promedio se convirti6 a carga multiplicdndolo por el valor del area de seccién transversal
correspondiente a 64 mm?, con el fin de obtener tres distintos porcentajes de carga (Tabla 4.4) en
seguida se hizo una prueba para determinar el valor del tiempo de relajacidn, el cual fue de 10 minutos,
ese tiempo fue suficiente para notar que el esfuerzo ya no disminuia de manera considerable, sino que
se mantenia cuasiestatico. De estas pruebas se obtuvo la grafica de esfuerzo contra tiempo de
relajacién para cada grupo de muestras, las curvas obtenidas se muestran en las figuras 4.6 y 4.7.

TABLA 4.4 Porcentajes de carga mdxima y su equivalente en esfuerzo
Muestras con médula 6sea Muestras sin médula dsea
Esfuerzo maximo promedio: 5.72 MPa Esfuerzo maximo promedio: 8.52 MPa
Carga maxima promedio: 366 N Carga maxima promedio: 545 N
85% de la carga maxima: 310 N (4.8 MPa) 85% de la carga maxima: 460 N (7.2 MPa)
70% de la carga maxima: 250 N (3.9 MPa) 70% de la carga maxima: 380 N (5.9 MPa)
55% de la carga maxima: 200 N (3.1 MPa) 55% de la carga maxima: 300 N (4.7 MPa)

Las muestras con médula ésea tienen una menor dispersion en la disminucién de esfuerzos, esto puede
deberse al efecto viscoelastico que les confiere la médula, ya que tiene al menos 3 veces mayor
viscosidad que la solucién salina contenida en las muestras sin médula. Para las mismas muestras hubo
una reduccion de esfuerzo promedio de 23%, mientras que para las muestras sin médula désea la
reduccion fue de 25% (tabla 4.5). La figura 4.8 representa por medio de un diagrama de caja la
dispersidn en los porcentajes de reduccién de esfuerzos, de la cual se observa que la disminucidn fue
mayor para las muestras sin médula dsea, esto puede deberse a que son mas rigidas.
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Figura 4.6 Grafica de esfuerzo vs tiempo para la prueba de relajacidn de esfuerzos en muestras con
médula 6sea.
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Figura 4.7 Grafica de esfuerzo vs tiempo para la prueba de relajacion de esfuerzos en muestras sin
médula 6sea.
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TABLA 4.5 Esfuerzo de relajacion

Muestras con médula 6sea Muestras sin médula 6sea
% de Esfuerzo de Porcentaje de Esfuerzo de | Porcentaje de
carga Muestra relajaciéon disminucién | Muestra relajacién disminucion
[MPa] de esfuerzo [MPa] de esfuerzo
1 2.54 19.11 1 3.24 29.80
2 2.48 21.02 2 3.78 19.26
§ 3 2.39 23.89 3 3.21 33.14
4 2.28 27.39 4 4.07 13.05
5 2.30 26.75 5 3.70 21.16
24+0.1 3.6 +0.33
1 3.20 20.00 1 4.46 16.10
2 3.18 20.50 2 4.51 22.18
:é 3 3.14 21.50 3 4.05 31.71
4 3.03 24.25 4 4.64 21.83
5 3.00 25.00 5 4.63 22.00
3.11 + 0.08 4.46 +0.22
1 3.91 19.38 1 5.20 27.67
§ 2 3.78 22.06 2 5.29 26.30
© 3 3.68 24.12 3 5.18 27.86
4 3.61 25.57 4 5.22 27.28
3.75+0.11 5.22 +0.04
Promedio de porcentaje de disminucién: 23% | Promedio de porcentaje de disminucién: 25%

Porcentaje de disminucion de esfuerzos, [%]

35.00

30.00

25.00 ‘

20.00 \:

15.00

10.00

Con médula Sin médula

Figura 4.8 Diagramas de caja para el porcentaje de diminucion de esfuerzos.
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Para obtener una aproximacién a un modelo matematico y observar si existe o no dependencia entre
el valor de la precarga inicial aplicada con el porcentaje de reduccién de esfuerzos, se calculd un
esfuerzo normalizado (Ec. 4.2), resultado de dividir el esfuerzo de relajacion entre el esfuerzo inicial
para cada muestra y de esta forma graficar el esfuerzo normalizado en funcién del tiempo de relajacidn,
las muestras sin médula ésea tuvieron una disminucién mayor que las muestras con médula dsea
(Figura 4.9y 4.10).

o = 22 (4.2)

TABLA 4.6 Esfuerzo de relajacion normalizado
Muestras con médula dsea Muestras sin médula 6sea
Esfuerzo de Esfuerzo de
% de L .
carea Muestra relajacién Muestra relajacién
& normalizado normalizado

1 0.82 1 0.69

2 0.80 2 0.80

(=]

E 3 0.77 3 0.68
4 0.74 4 0.87

5 0.74 5 0.79

1 0.82 1 0.76

2 0.82 2 0.76

(=]

'% 3 0.81 3 0.69
4 0.78 4 0.79

5 0.77 5 0.78

1 0.81 1 0.72

§ 2 0.79 2 0.73
o 3 0.77 3 0.72
4 0.75 4 0.73

48



ie
o |
=]
Ll
0.6
a
E
5 |
=
2 044
Ll
2
= |
L
0.2 -
0.0 ; : . | . , . | . | . | .
0 100 200 300 400 500 600
Tiempo (s)

Figura 4.9 Curvas de esfuerzo normalizado en funcién del tiempo para muestras con médula ésea.
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Figura 4.10 Curvas de esfuerzo normalizado en funcién del tiempo para muestras sin médula ésea.
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Existen varios modelos matematicos relacionados con la relajacion de esfuerzos en materiales
viscoelasticos como el hueso trabecular, uno de ellos es el de KWW (Kohlrausch-Williams-Watts) (Ec
4.3; lyo et al., 2003) el cual por medio de un ajuste matematico serd utilizado para representar la
relajacién de esfuerzos en ambos grupos de muestras.

E(t) = E, {Alexp [— (%)ﬁ] + (1—-Apexp [— (%)y]}, [0< Ay, By <1] (4.3)

Haciendo una modificacién a la ecuacién 4.3, que consiste en utilizar el esfuerzo normalizado en vez
del mddulo elastico inicial, queda de la siguiente manera:

Op = {Alexp [— (Ti)ﬁ] +(1—-Aexp [— (%)y]}, [0< A, By <1] (4.4)

1

Los valores de las constantes determinadas para cada grupo de muestras y el porcentaje de error
respecto al modelo KWW fueron calculados por medio de paqueteria Microsoft Office Excel® por medio
del uso de la herramienta Solver y se muestran en la tabla 4.7, la figura 4.11 representa el ajuste al
modelo para cada grupo de muestras, para lo cual se utilizé un promedio de esfuerzo normalizado.

Tabla 4.7 Constantes del modelo KWW
Ajuste, Ajuste,
Constantes | lyo et al., 2003 muestras con muestras sin
médula ésea médula ésea
Ay 0.11 0.1273 0.1340
7, 50 18.6949 18.6950
B 0.26 0.5046 0.4926
Ty 6400000 103926 61850
y 0.37 0.4141 0.3994
% error 5.6% 3.0%

Modelo KWW ajustado para muestras con médula dsea:

t 0.5046 t 0.4141
=10.1273 exp |- (—) 1-0.1273)exp |- (—)
n { exp [ 18.7 ] *( Jexp [ 103926

Modelo KWW ajustado para muestras sin médula dsea:

£ 104926 t 0399
Op = {0.1340 exp [— (m) ] +(1-0.134)exp [_ <61850) ]}
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Figura 4.11 Curvas de esfuerzo normalizado experimental y ajustado al modelo KWW.

Las muestras sin médula ésea presentan una disminuciéon de esfuerzos mayor y eso remarca la
importancia de la viscosidad del fluido que ocupa los espacios intertrabeculares, con las pruebas de
relajacién de esfuerzos se corrobora la naturaleza viscoeldstica del hueso trabecular, ya que si se
tratase Unicamente como un sdlido elastico no exhibiria una funcién de relajacidon de esfuerzos
dependiente del tiempo, al aplicar una precarga existe una oposicidn inicial al cambio pero con el
tiempo el valor del esfuerzo decrecera, sin embargo el esfuerzo nunca tomara un valor de cero, sino
que se estabilizard, de las graficas obtenidas se puede observar que ambos grupos de muestras tuvieron
dicho comportamiento. Se dice que un material viscoelastico tiene memoria, es decir, que recuerdan
la historia de las deformaciones a las que es sometido y reaccionan en consecuencia, es por este motivo
que es importante caracterizar al hueso trabecular como un material viscoelastico, para tener una
mejor aproximacion a su comportamiento real.

Finalmente para corroborar la linealidad que existe entre la precarga aplicada y el esfuerzo de
relajacion, independientemente del tipo de muestra, se hizo un ajuste lineal (Figura 4.12) la funcidn
obtenida es la Ec. 4.5 la cual indica que el esfuerzo de relajacidn se reducira en un 24% del valor del
esfuerzo inicial aplicado.

Gre1 = 0.76 0, R? = 0.995 (4.5)
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El obtener una relacidn lineal entre el esfuerzo inicial aplicado y el esfuerzo de relajacion, es una
manera de corroborar que el material estudiado tiene comportamiento viscoelastico lineal.

B

Ajuste lineal

Esfuerzo de relajacion (MPa)
|

Esfuerzo inicial (MPa)

Figura 4.12 Ajuste lineal para esfuerzo de relajacién contra esfuerzo inicial.
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Capitulo 5

Conclusiones

Uno de los objetivos del presente trabajo se enfocé en cuantificar el efecto que tiene la médula ésea
sobre las propiedades mecanicas del tejido trabecular porcino bajo la accién de una carga de
compresidn uniaxial a baja velocidad de deformacion. Cuando el tejido trabecular es sometido a cargas
de baja intensidad, la estructura de éste se adapta a los cambios en el flujo de la médula ésea.

Se encontrd que las propiedades mecanicas como el mdédulo de elasticidad, el esfuerzo maximo y la
deformacién al esfuerzo maximo, asi como la tenacidad, tienen valores mayores cuando la médula ésea
es extraida de las muestras y sustituida por solucion salina, cuantitativamente se presenta un aumento
de 37% para el mddulo eldstico, un 39% para el esfuerzo maximo, un 54% para la deformacién en el
esfuerzo maximoy un 300% en la tenacidad. Estos resultados indican que las muestras sin médula ésea
tienen una mayor rigidez y cuando el flujo intersticial en la estructura trabecular es menos viscoso,
tiene mayor capacidad de fluir y salir de la estructura sin provocar dafios prematuros en la red, es
importante tomar en cuenta que las pruebas realizadas no se hicieron en confinamiento, habria que
considerar qué pasaria en el caso de que el fluido no pudiera salir de la red trabecular. Por otro lado
se considerd que la seccion transversal de area sobre la cual se aplicd la carga en las pruebas de
compresién tuvo un valor constante de 64 mm? y no se tomd en cuenta la porosidad en el tejido, de
haberla tomado en cuenta el drea seria menor y los valores obtenidos habrian sido mayores, para esto
seria necesario hacer un analisis de la microestructura en cada muestra antes de realizar las pruebas
mecanicas.

Cuando la médula dsea esta presente, su flujo es limitado y no da lugar a un acomodo entre los poros
de la red trabecular, generando daios localizados en la estructura provocando una falla prematura en
la red. Por lo tanto, es muy importante considerar el efecto que la viscosidad de la médula dsea le
confiere a la estructura, ya que de ella depende el comportamiento mecanico del tejido trabecular.

Por otro lado, hubo una variacidn considerable en las propiedades mecanicas obtenidas para ambos
grupos de muestras, lo cual se atribuye a varios factores que estuvieron fuera del alcance del proyecto.
Las variaciones bioldgicas y ambientales a las que fue sometido cada espécimen durante su
crecimiento. La estructura del hueso trabecular de naturaleza heterogénea por ser un material
complejo. La cantidad de tejido graso contenido en la red trabecular. Una posible desviacidn angular
respecto a la direccidn trabecular principal al momento de comprimir las muestras. Una posible falta
de paralelismo entre las caras de las muestras. La posible presencia de cartilago en las muestras. Todos
los factores anteriormente mencionados se suman y generan dispersion en los resultados.

Por estos motivos es importante tener un control estricto sobre el tipo de muestras que se obtendran
y tener cuidado de que sus condiciones de manufactura, manejo y almacenamiento no varien.
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En cuanto a las pruebas de relajacién de esfuerzos, se observé un decaimiento en el esfuerzo aplicado
de 23% para muestras con médula ésea y de 25% para muestras sin médula ésea, esta diferencia del
2% remarca que para velocidades de deformacidn bajas y en el rango de deformacion elastica, la
influencia de la médula dsea no es considerable.

El modelo matematico KWW utilizado para la funcién de relajacién de esfuerzos para ambos grupos de
muestras ofrece una aproximacion para predecir la reduccidn del esfuerzo para tiempos mayores a los
600 s aplicados en las pruebas con un porcentaje de error de 5.6% para muestras con médula dsea y
3.0% para muestras sin médula dsea.

Se corrobord que el tejido trabecular tiene un comportamiento viscoelastico lineal por medio de la
linealidad de la funcién de relajacion de esfuerzos, con un porcentaje de error de 11%.

Como recomendaciones futuras para obtener una menor heterogeneidad en los resultados obtenidos,
seria necesario llevar un seguimiento y control de los factores bioldgico ambientales a los que se
somete el espécimen durante su crecimiento. Llevar a cabo los cortes con una maquina de precisién
en 6ptimas condiciones de funcionamiento. Verificar por medio de micro CT la direcciéon trabecular
principal para llevar a cabo el corte y en seguida que no haya dafios en la red trabecular provocados
por el mismo y la sujecidén de las muestras al momento de manufacturarlas en la maquina. Por ultimo
realizar un andlisis de TGA para corroborar que no exista una posible desmineralizacion del tejido
provocada por la extraccion de la médula ésea.

Por otro lado, para tener resultados lo mds cercanos a un modelo real, seria importante considerar una
seccion transversal de area que considere la porosidad en cada muestra.
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