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RESUMEN

El desarrollo de modelos 6seos personalizados de elementos finitos (EF) basados en
tomografias axiales computarizadas (TAC) permiten determinar el riesgo de falla de huesos
con exactitud, sin recurrir a exdmenes convencionales invasivos. El uso de un criterio de
falla especifico para predecir la fractura del fémur no estd definido en las investigaciones
encontradas en la literatura. Por tanto, en este trabajo es de interés el estudio de varias teorias
de falla que mejoren la prediccion de fractura de la seccion proximal del fémur, basandose
en un modelo de EF desarrollado a partir de una TAC. Se establecen las propiedades del
modelo, tanto isotrépicas como anisotropicas y, se estiman los valores de esfuerzo y
deformacion de los elementos del modelo aplicando las condiciones de borde establecidas.
Se decide el criterio de falla en conjunto con la simetria material a usar para realizar la
simulacion y estimar la carga de ruptura y el lugar de inicio de la falla. Se validan los
resultados numéricos con informaciones experimentales de la literatura y se comprueba que
las teorias basadas en esfuerzos junto con modelos de material isotropico presentan valores
acordes con la carga necesaria de rotura y coinciden con el lugar de inicio de fractura.
Concluyendo asi, mediante la implementacion y comparacion de varios criterios de falla en
un modelo de EF personalizado, que la teoria de la energia de distorsion es la que mejor

predice la falla del fémur.

Palabras claves: fémur, fractura, criterio de falla, modelo personalizado de elementos finitos.



ABSTRACT

The development of Subject-specific finite element models based on computerized axial
tomography makes it possible to determine the risk of bone failure accurately, without
resorting to conventional invasive examinations. The use of specific failure criteria to predict
femoral fracture is not defined in the research founds in the literature. Therefore, in this work
Is important the study to several failure theories that improve the prediction of fracture of the
proximal femur, based on an FE model developed from a CT scan. The properties of the
model, both isotropic and anisotropic, are established. The stress and deformation values of
the model elements are estimated by applying the established boundary conditions. The
failure criterion is decided together with the material symmetry to be used to realize the
simulation and estimate the breaking load and the failure location. The numerical results are
validated with experimental information from the literature and it is verified that the stress-
based theories together with isotropic material models present values according to the
required breaking load and coincide with the fracture initiation site. Concluding that, by
implementing and comparing several failure criteria in a customized FE model, the maximum

distortion criterion is the best predictor of femur failure.

Keywords: femur, fracture, failure criteria, Subject-specific bone FE model.
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INTRODUCCION
DESCRIPCION DEL PROBLEMA

La fractura del fémur proximal es la principal causa de consulta en el &rea
traumatologica sobre todo en la poblacion de la tercera edad; contribuyendo a un aumento de
la morbimortalidad y el deterioro funcional de estos pacientes. Esta lesioén es producida

generalmente por traumatismos menores como las caidas dentro y fuera del hogar [1].

En relacion con las simulaciones, el estudio del comportamiento mecanico de la
estructura 6sea usando el método de elementos finitos (MEF) ha sido un tema de
investigacion desde los afios setenta y aln en auge por ser una herramienta idonea para
analizar la conducta de los huesos sometidos a condiciones fisioldgicas o patoldgicas. Una
vez realizado un modelo personalizado de la estructura 6sea a partir de tomografias axiales
computarizadas (TAC), se puede atribuir un sin fin de aplicaciones tales como el disefio de
dispositivos ortopédicos, andlisis de éxito o fracaso de implantes, prediccion de carga de

fractura, seguimientos a estudios clinicos y estudio de remodelado dseo, entre otros [2].

Con base en los resultados del trabajo de Ciaccia [3], se modificara el criterio de Tsai-Wu
[4] con coeficientes de interaccion Fiz, Fzs, Fs1 diferentes de cero, y se incorporara la teoria
de la deformacion equivalente de von Mises, para tratar de mejorar el comportamiento
mecénico del modelo y lograr predecir la fractura del fémur de forma mas cercana a los

experimentos de la bibliografia.
OBJETIVOS
Objetivo General

Analizar distintas teorias de falla para mejorar la prediccion de la fractura del fémur

con base en un modelo personalizado de EF obtenido a partir de TAC.



Obijetivos Especificos

e Desarrollar una malla 3D de la superficie de un fémur utilizando la informacion
proveniente de una TAC.

e Generar las densidades aparentes del hueso a partir de la mallay de la TAC.

e Construir un modelo personalizado de elementos finitos del hueso con la informacion
obtenida.

e Determinar la carga necesaria para la fractura y el lugar de inicio de la falla en el
modelo de EF mediante distintos criterios de falla.

e Validar los resultados de las simulaciones con resultados experimentales de la

literatura.

ANTECEDENTES

Investigaciones realizadas para predecir la fractura del fémur usando modelos de
elementos finitos han sido de interés en los ultimos afios. Keyak et al. en su investigacion
del 2001 evaluaron la capacidad de los modelos de EF basados en tomografias
computarizadas del fémur proximal, para predecir la ubicacion y el tipo de fractura. En este
estudio, las simulaciones y las pruebas mecénicas de 18 pares de fémures humanos se
realizaron bajo dos condiciones de carga, una similar a la carga producida durante la postura
de una sola pierna y la otra condicién, simulando el impacto de una caida. Para predecir la
ubicacién de la fractura del fémur, un factor de seguridad fue computado para cada elemento
del modelo usando la teoria de la energia de distorsion. Para la condicion de postura, los
lugares de fractura pronosticados y reales coincidieron en 13 de los 18 casos [5].

En el estudio de Bayraktar et al. [6] realizan un trabajo minucioso para estimar las
propiedades de resistencia del tejido cortical y trabecular. En esta investigacion se ensayan
muestras cadavéricas de 11 donantes y se realiza un modelado de elementos finitos no
lineales especificos de alta resolucién para contrastar dichas propiedades. Se aplica como
criterio de falla la teoria de la deformacidn principal méxima para determinar las condiciones

de resistencia debido a las condiciones de asimetria que se consideran en el modelado.



Como la aplicabilidad de un criterio de falla para predecir la falla del tejido 6seo
requiere varias condiciones segun el tipo de modelado realizado, Schileo et al. [7] en el 2008
proponen aplicar varias teorias de falla: la de deformacion principal maxima, del esfuerzo
principal maximo y de la energia de distorsion (von Mises — Hencky), para comparar sus
resultados. En este trabajo numérico-experimental se utilizan tres fémures cadavéricos que
fueron escaneados por TC para generar el modelo de elementos finitos, posteriormente se
realiza el ensayo mecanico simulando condiciones de carga de una sola pierna hasta lograr
la fractura del fémur. Se adquirieron curvas de desplazamiento de carga y peliculas de alta
velocidad para definir la carga de falla y la ubicacion del inicio de la fractura,
respectivamente. El estudio concluye que el criterio de la deformacion principal propuesto
logré identificar correctamente la carga de falla y la ubicacién del inicio de fractura en todas
las muestras modeladas, mientras que las teorias de von Mises y del esfuerzo principal
maximo no proporcionaron informacion significativa. Por lo tanto, el criterio de deformacion
principal méxima en este estudio se define como un candidato adecuado para la evaluacién

del factor de riesgo in vivo en huesos largos [7].

Una investigacion innovadora para predecir el riesgo de fractura del fémur es la
realizada en el 2009 por Tellache et al. [8] en la cual se desarrollan modelos de elementos
finitos isotropicos transversales a partir de tomografias computarizadas de tres fémures. Las
condiciones de carga se realizan en posicién de una sola pierna y la carga de falla se
determina a través de criterios de comportamiento de rendimiento anisotropico basados en el
criterio de energia de distorsion (criterio de Hill), teniendo en cuenta la diferencia entre las
propiedades de resistencia de tensién y compresion (criterio de Tsai-Wu). Los resultados
encontrados en este estudio mostraron la parte significativa del comportamiento de
rendimiento anisotrépico del hueso en el fémur proximal, determinando la carga de fractura

y el lugar de falla del fémur.

La investigacion realizada por Ciaccia en el 2014 desarrolla una metodologia para la
incorporacion de la incertidumbre de las propiedades mecanicas del hueso en modelos
ortotropicos, estableciendo procedimientos deterministicos y probabilisticos para el célculo
de la fractura del hueso utilizando materiales ortotropicos [3]. Este trabajo desarrolla un
modelo de EF a partir de una TAC al cual se le asignan las propiedades mecanicas, se realizan



las simulaciones en dos condiciones de carga aplicando distintos criterios de falla con cada
simetria material y se validan los resultados con trabajos experimentales de la literatura. Se
concluye que los criterios del esfuerzo normal méximo y de la energia de distorsion en

conjunto con el modelado isotrépico, son los que mejor predicen a falla del fémur.

En el afio 2019 Larrainzar-Garijo et al. [9] realizan un estudio numérico-experimental
para validar la prediccion de fractura del fémur mediante un modelo experimental y un
modelo de EF del fémur desarrollado a partir de tomografias computarizadas. Para el ensayo
mecénico se utilizan dos fémures cadavéricos, un femenino y un masculino, a los cuales se
les asignan las propiedades mecanicas y las condiciones de carga de postura de una sola
pierna de apoyo. En el analisis del modelo computacional basado en elementos finitos se
utiliza el criterio de falla de la deformacion principal méxima para calcular la carga de
fracturay el origen de la falla en el hueso. En el articulo se determina que los resultados de
las simulaciones contrastados con los ensayos mecanicos tienen una correlacion alta,
estimando un error relativo del 10 %. Concluyendo que la aplicabilidad clinica futura de un
modelo de EF es viable al ser capaz de simular e imitar el comportamiento biomecanico de

fémures humanos contrastado con un modelo experimental [9].
JUSTIFICACION

La inclusion de nuevas tecnologias, mas accesibles y de mayor impacto en los campos de
ingenieria y medicina da la apertura a este tipo de investigaciones en pro del mejoramiento

de la calidad de vida de las personas a través de métodos no invasivos [10].

Las simulaciones asistidas por computador de tejido éseo basado en TAC constituyen
una herramienta valiosa la cual hace posible determinar el riesgo de falla de huesos con
exactitud sin recurrir a exdmenes convencionales [2], por lo tanto el avance y desarrollo de
investigaciones relacionadas con los diferentes criterios de falla para predecir la fractura del
fémur, seria de mucho interés para los campos de medicina, ingenieria e investigacién ya que

es muy poca la informacion recopilada en relacion a este tema.



ALCANCE

La presente investigacion se desarrollara con base en investigaciones anteriores [2],
[3] relacionadas que serdn complementadas, permitiendo el calculo de la carga que producira
la fractura del fémur, asi como la ubicacion del punto de inicio de la misma, seleccionando

varios criterios de falla.

Las validaciones de las simulaciones se realizaran en base a trabajos experimentales de
fractura del fémur, ya documentados, los cuales tomarén en cuenta las distintas caracteristicas

del modelo de esta investigacion con los encontrados en la literatura.



CAPITULO |
MARCO TEORICO

1.1 TEJIDO OSEO

El hueso es un tejido conjuntivo vivo y calcificado que en conjunto con el cartilago
forma el sistema 6seo, este funciona como estructura de soporte del cuerpo, protector de
organos vitales y deposito de calcio y fosforo. Los huesos trabajan como palancas sobre las
que actlan los musculos para generar movimiento y también como reservas de células
productoras de sangre [11]. Se conoce que el tejido 6seo es renovado entre el 5% y el 10 %
anualmente en una persona mediante procesos de modelacion y remodelacion Osea, de

acuerdo con las cargas que actdan sobre él [12].
Composicidn y estructura

Existen dos tipos basicos de tejido 6seo: el hueso compacto o cortical, el cual es denso
y tiene un aspecto suave y homogéneo, y el hueso esponjoso, que consta de pequefias partes
de hueso en forma de alfiles y muchos espacios abiertos. Macroscopicamente el tejido
esponjoso o trabecular representa alrededor del 80 % del volumen total y el cortical
aproximadamente el 20 % [13]. Segun su forma cumplen una necesidad especial en el cuerpo

y se clasifican en cuatro grupos: largos, cortos, planos e irregulares.

Los huesos largos poseen un eje con una cabeza en cada extremo y en su mayoria son
compactos. Los huesos cortos suelen tener forma de cubo y se presentan como esponjosos.
Los huesos planos son finos, planos y curvados, estos poseen dos capas de hueso compacto
y una capa de hueso esponjoso en el medio. Los huesos del tipo largo se conforman en su
mayoria por la diafisis, constituido por hueso compacto o cortical, que esta recubierto y
protegido por una membrana Ilamada periostio. Las epifisis (proximal y distal) son los



extremos del hueso, formadas por una capa fina de hueso cortical que aloja una zona de hueso

esponjoso o trabecular. La cavidad medular es el area hueca dentro de la diafisis del hueso

(ver figura 1.1).
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Fig. 1.1. Estructura de un hueso largo. (a) Vista anterior en el extremo proximal. (b) Vista tridimensional del

hueso compacto y esponjoso de la epifisis. (c) Seccion transversal de la diafisis [14].

La composicién del hueso varia segln la especie, edad, sexo, tipo de hueso, tipo de

tejido 0seo y la presencia de enfermedad dsea (ver figura 1.2). Los tejidos trabecular y

cortical se consideran similares quimicamente, diferencidndose Gnicamente por su nivel de

porosidad, el cual se cuantifica en términos de la densidad aparente del hueso, que se define

como la masa de tejido 6seo presente en una unidad de volumen de hueso. Por tanto,

disminuciones pequefias en la densidad Osea pueden generar reducciones grandes en la

resistencia y rigidez dseas.

El tejido 6seo se define como una estructura material compleja. ElI hueso es un

material no homogéneo al ser constituido por sustancias organicas e inorganicas; es

anisétropo al poseer diferentes propiedades mecanicas que dependen de la direccion y



magnitud de la carga aplicada, y se considera viscoelastico ya que su respuesta varia segun
la velocidad de aplicacion de estas [15].
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Fig. 1.2. Distribucidn de la densidad ésea en hombres y mujeres. Adaptado de [16].
Propiedades mecénicas

Los huesos se caracterizan por ser uno de los materiales mas resistentes del cuerpo
humano; a pesar de ser ligero, posee una notable capacidad para resistir las fuerzas que actdan
sobre él. Las sales calcicas depositadas en la matriz proporcionan al hueso su dureza, que
resiste la compresion. Las fibras de colageno presentes en la estructura 6sea proporcionan
flexibilidad y una gran resistencia a la tensién [11]. Las propiedades del material, como la
resistencia y la rigidez, y las caracteristicas de tension-deformacion del hueso trabecular

dependen tanto de la densidad aparente como del tipo de carga aplicada [15].
1.2 MODELOS OSEOS PERSONALIZADOS DE ELEMENTOS FINITOS

La elaboracion de modelos 6seos personalizados de EF consiste en la reconstruccién

de la geometria externa a partir de las tomografias, la discretizacion del volumen, la



asignacion del elemento finito que permitira establecer los fenémenos fisicos a simular y

finalmente las condiciones de borde a delimitarse.

1.2.1 Condiciones de Borde para Modelos de Fémur Humano

Dentro del desarrollo de modelos computacionales del fémur basados en elementos
finitos es importante la asignacion de condiciones de borde que representen las situaciones
de carga naturales del tejido. De forma simplificada se asigna Unicamente la fuerza del
contacto de la cadera y del musculo abductor para representar las condiciones fisioldgicas
del fémur [17, 18]. Por lo tanto, ampliando el contexto de las condiciones de frontera es
importante implementar conjuntamente a estas caracteristicas las cargas que generan los
musculos presentes durante el ciclo de marcha para establecer una representacion completa

de esfuerzos de la seccion proximal del fémur.
Ciclo de marcha

El ciclo de marcha comienza cuando el pie contacta con el suelo y termina con el
siguiente contacto con el suelo del mismo pie. Los dos mayores componentes del ciclo de
la marcha son: la fase de apoyo (60 % del ciclo) y la fase de balanceo (40 % del ciclo). Una
pierna esté en fase de apoyo cuando esté en contacto con el suelo y esta en fase de balanceo
cuando no contacta con el suelo. El apoyo sencillo se refiere al periodo cuando sélo una
pierna esta en contacto con el suelo. El periodo de doble apoyo ocurre cuando ambos pies
estan en contacto con el suelo simultaneamente [16]. El ciclo de marcha se divide en dos

fases principales: apoyo y balanceo, ver figura (1.3).

ZANCADA
|<— FASE DE APOYO FASE DE BALANCEO ——a

I
0% 10 20 30 40 50 60 70 80 90 100%
PORCENTAJE DEL CICLO DE MARCHA

Fig. 1.3. llustracion del ciclo de marcha. Adaptado de [19].
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Fase de apoyo
o Contacto del talon: instante en que el talon de la pierna de referencia toca el suelo.
e Apoyo plantar: contacto de la parte anterior del pie con el suelo.

« Apoyo medio: ocurre cuando el trocanter mayor esta alineado verticalmente con el

centro del pie, visto desde un plano sagital.
e Apoyo terminal: ocurre cuando el talon se eleva del suelo.
o Despegue: ocurre cuando los dedos se elevan del suelo.

La fase de apoyo puede también dividirse en intervalos con los términos de aceptacion del
peso, apoyo medio y despegue. El intervalo de aceptacion del peso empieza en el contacto
del talon y termina con el apoyo plantar. El intervalo de apoyo medio empieza con el
apoyo plantar y termina con el apoyo terminal del talon. El despegue se extiende desde el

apoyo termina hasta el despegue de los dedos [16].
Balanceo

« Balanceo inicial: se caracteriza por la rapida aceleracion del extremo de la pierna

inmediatamente después de que los dedos dejan el suelo.

« Balanceo medio: la pierna balanceada pasa a la otra pierna, moviéndose hacia delante

de la misma, ya que esta en fase de apoyo.

« Balanceo terminal: se da la desaceleracion de la pierna que se mueve rapidamente

cuando se acerca al final del intervalo
Musculos de la articulacién de la cadera

A pesar de que en el ciclo de marcha intervienen las articulaciones de cadera, rodilla y
tobillo, los musculos de interés seran los situados en la primera fase, la de apoyo. En esta
etapa del ciclo de marcha se registra mayores valores de esfuerzos en la seccion proximal del

fémur [3]. En la tabla 1.1 se presenta un resumen de los musculos que actian en la
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articulacion de la cadera, sus respectivas inserciones en el fémur y la funcion durante el ciclo
de marcha.

Tabla 1.1. Musculatura presente en el ciclo de marcha durante la fase de apoyo.
Adaptada de [3], imagenes tomadas de [20].

Musculo Aductor menor Aductor mayor Psoas Piriforme
Funcién Abduccién / flexion  Abduccidn / flexidn Flexion Rot. externa
% Ciclo 0-10 0-10 30-50 0-50
J Origen ! '
Zona de A
y #
insercion orgen N : :
Insercion / i I / Insercién —+ '
Musculo Gluteo mayor Gluteo medio Gluteo menor
Funcién Aduccién/Extension Abduccion Abduccidén
% Ciclo 0-50 0-50 0-50
\ Origen ' “‘
Origen PR “
Zona de e msercion M .
O &
insercion Kot \;‘

Insercion

1.2.2 Construccion de la Malla de Elementos Finitos

Para obtener la malla del modelo de elementos finitos es necesaria una secuencia de
pasos, comenzando con la reconstruccion de la superficie del fémur utilizando las
informaciones de las TAC para luego finalizar con la discretizacion. A continuacion, se
detallan los pasos a seguir.

Imégenes tomogréficas

La tomografia axial computarizada o TAC, también conocida como tomografia

computarizada (TC), es una prueba diagnostica que a través del uso de rayos X permite
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obtener iméagenes radiograficas del interior del organismo en forma de cortes trasversales,

los cuales obtienen mas informacion que los rayos X convencionales [21].

Se refiere a un procedimiento en el cual se proyecta un haz angosto de rayos X a un
paciente y se gira rapidamente alrededor del cuerpo, produciendo sefiales que son procesadas
por la computadora de la maquina para generar “cortes” del cuerpo. Cada vez que la fuente
de rayos X completa toda una rotacion, la computadora de TC utiliza técnicas matematicas
sofisticadas para construir un corte de imagen 2D del paciente. El formato digital para la
adquisicion de imagenes diagnosticas mas utilizado es DICOM (Digital Imaging and

Communication in Medicine) [22].

En las TAC cada pixel esta asignado a un valor numérico que corresponde a un valor
promedio de la atenuacién correspondiente del voxel o unidad de volumen. Utilizando como
referencia el valor de atenuacién del agua este valor es comparado, conformando asi una
escala de unidades arbitrarias llamadas unidades Hounsfield, donde el agua tiene un valor de
atenuacion igual a cero. La escala de Hounsfield tiene un rango de 2.000 valores, en los que
cada uno representa el valor de atenuacion de un tejido determinado y el negro absoluto es el
-1.000 UH (aire) y el blanco absoluto es el +1.000 [23], lo que hace posible distinguir asi

diferentes tipos de huesos y tejidos en el cuerpo humano como se aprecia en la tabla 1.2.

Tabla 1.2. Valores de atenuacion en escala UH para algunos tejidos y componentes
del cuerpo humano, tomado de [3].

Rango de valores

Tipo de tejido Valor estandar (UH) digitalizados (UH)

Hueso compacto >250
Hueso trabecular 130£100
Musculos 4515 35/50
Grasa -65+10 -80/ (-100)
Fluidos Valores estandar (UH)
Sangre liquida 5545

Plasma 2712
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Segmentacion de las imagenes y construccion del volumen

La segmentacion es un proceso que consiste en reconstruir la geometria del contorno
de cada una de las imagenes tomograficas, ver figura 1.4a. Este procedimiento se realiza en
programas especializados para obtener contornos a partir de imagenes, pero no es automatico,
por lo que es necesario el trabajo manual de reconstruccion para lograr bordes uniformes y

regulares.

() (b) (c) (d)

Fig. 1.4. Proceso de segmentacion, construccion del volumen y creacion de la malla del modelo,
(a) segmentacién de la superficie externa, (b) modelo de alambre, (c) construccién del volumen,

(d) discretizacion, tomado de [24].

Una vez concluida la segmentacion se obtiene un modelo de alambre como se aprecia
en la figura 1.4b. Luego se procede a asignar superficies que se adapten a las estructuras de
contorno para obtener caras de cada uno de los cortes. Por altimo, se establecen areas en los

extremos para lograr una superficie cerrada al momento de unir las imagenes tomogréficas.
Discretizacion

Para continuar con el proceso, se debe usar un programa que permita generar el
volumen y mallar el modelo obtenido del fémur. Por lo tanto, se usa el programa ANSYS®
el cual permite formar volumenes a partir de las superficies obtenidas (ver figura 1.4c).
Después se utiliza el preprocesador del programa para obtener la malla como se aprecia en

la figura 1.4d, proceso que se hace de forma automaética usando la programacién de rutinas
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[25]. En este programa se debe asignar el tipo del elemento adecuado para la geometria del
hueso y para la simulacion de sus propiedades. Este elemento es el SOLID187, un tetraedro
de 10 nodos que tiene un comportamiento de desplazamiento cuadréatico y es muy adecuado

para modelar mallas irregulares [3], ver la figura 1.5.

Fig. 1.5. Elemento tetraédrico de 10 nodos SOLID187 de ANSYS® con los 4 nodos principales identificados

como I, J, K, L, 6 secundarios como M, N, O, P, Q, Ry las caras numeradas del 1 al 4 [26].

El elemento estd definido por 10 nodos que tienen tres grados de libertad en cada
nodo: traslaciones en las direcciones nodal x, y, y z. El elemento tiene plasticidad,
hiperelasticidad, fluencia, rigidez de tension, gran desviacion y grandes capacidades de
deformacion. También tiene capacidad de formulacion mixta para simular deformaciones de
materiales elastoplasticos casi incompresibles y materiales hiperelasticos totalmente

incompresibles [26].

1.2.3 Determinacion de las Propiedades Mecanicas

Las TAC no solo permiten reconstruir la geometria 6sea del fémur, también hacen
posible estimar las propiedades mecanicas del tejido Oseo. Para determinar estas
caracteristicas, es necesario convertir las Unidades Hounsfield de los voxeles de las imagenes
en valores de densidad aparente y estos, a su vez, en valores de mddulo de elasticidad y

resistencia, entre otras propiedades [3].

Para esta funcion se considera el programa Gray Values desarrollado por Carmen
Muiiller [27] quien usa como entradas las imagenes tomogréaficas, la malla que se genera en
ANSYS® y la curva de calibracion del tomoégrafo, siendo esta Gltima obtenida de las
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caracteristicas del equipo utilizado al presentar una correlacion lineal entre la densidad
aparente y los valores HU de las imagenes [28]. EIl programa mencionado da como resultados
un archivo compuesto por la densidad aparente de cada elemento, para un modelo

heterogéneo y personalizado.
Célculo de las propiedades elasticas y de resistencia

La estimacion de las propiedades elasticas del fémur a partir de las densidades
calculadas de los elementos es el siguiente paso para llevar a cabo el andlisis de esfuerzos y
deformaciones. Existen investigaciones como [29, 30, 31] que calculan estas propiedades,
determinando un valor de 0,3 para el modulo de Poisson en el tejido 6seo y concluyendo que
es independiente de la densidad. Por otro lado, estudios publicados establecen que el modulo
de elasticidad si depende de la densidad aparente de los elementos. Segun el reporte en [32]
los autores al realizar una revision general y descartar los experimentos que consideran no
validos segun las condiciones implementadas, normalizan el médulo de elasticidad a una

velocidad de deformacion referencial de 0,01 s™ con la formula mostrada en la ecuacion (1.1).

0,01%°¢ 1.1
Enormal = (_r) * E ( )

Donde ¢ es la velocidad de deformacion experimental, E es el modulo de elasticidad
calculado con la relacion original de los experimentos analizados y E normal €5 el modulo de

elasticidad normalizado.

En la tabla 1.3 se presentan los datos de Helgason et al. [32] ya normalizados,
mostrando unicamente los que provienen de ensayos de fémures, ademas algunas relaciones
utilizadas en el programa GrayValues. En dicha tabla se visualiza que a pesar de ser
resultados de ensayos semejantes en condiciones experimentales presentan valores diferentes
para las variables a 'y b, siendo algo importante a destacar ya que seran relevantes los efectos
de las asignaciones de las propiedades elasticas en el modelado del fémur. Al suponer que
se trabaja con un modelo de material heterogéneo e isotrdpico es necesario conocer un valor

por cada parametro y elemento [3].
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Tabla 1.3. Resumen de las ecuaciones obtenidas del modulo de elasticidad segun la
densidad a través de ensayos con fémures, tomado de [3].

Tipo de pmin  p max

relacion Autor Afio  Tejido a b (glem®)  (gfem?)
Cartery Hayes 1977 T+C 2,875 3,0 0,07 2,00
E?Féoneng)ial Lotz et al. 1990 T 1,226 1,40 0,18 0,95
=a
Morgan et al. 2003 T 6,22 1,49 0,26 0,75
. Lotz et al. 1991 C 12,95 -12,19 1,20 1,85
Lineal
(E=ap+h) LiyAspden 1997 T+C 06124 -00100 0,14 1,40
normalizada . ellietal. 2000  C 4189  -0,637 027 072
. Beaupre 1990 T 2,014 2,5 0,10 1,20
Exponencial
(E=ap®) sin Beaupre 1990 C 1,763 3,2 1,20 2,00
normalizar Wirtz 2000 T 1,904 1,64 0,10 1,20
Wirtz 2000 C 2,065 3,09 1,20 2,00

Nota: Los caracteres T y C indican tejido trabecular y cortical, respectivamente; p min 'y p max
sefialan el rango de las densidades aparentes utilizadas en el ajuste de las ecuaciones. Introduciendo
p en g/cmdse obtiene E en GPa. Las ecuaciones normalizadas se calcularon con datos de Helgason
et al. [32], las no normalizadas se tomaron de GrayValues, con fines comparativos.

En el caso de estimar dichas propiedades para un modelo de material ortotropico es
necesario determinar nueve parametros: tres modulos de elasticidad, tres mddulos de corte
y los tres coeficientes de Poisson, para este caso se determinan los pardmetros principales

y se estiman a través de correlaciones experimentales los pardmetros necesarios [29, 33].

Continuando con el célculo de las propiedades, ahora es necesario determinar las
propiedades de resistencia del tejido 6seo. Los parametros de esfuerzo o deformacion seran
necesarios segun el criterio de falla a estudiar, ademas del modelo de material que se quiera
analizar. Si se trata de un modelo isotrépico simétrico, es decir que sus propiedades a traccion
0 compresion tienen el mismo valor, es necesario solo una propiedad. En contraste, si se
trata de un material que precisa propiedades distintas a traccion y compresion, se denomina

asimétrico.

Sin embargo, si se trata de un modelo ortotropico seria necesario incluso resistencias
al corte, elevando el nimero de parametros hasta en 12. En consecuencia, se tendran

propiedades de resistencia del tejido 6seo con base en el esfuerzo y la deformacion, las cuales
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serdn denominadas esfuerzo limite y deformacion limite, respectivamente [3].
La ecuacion (1.2) determina el esfuerzo limite segun correlaciones analogas al modulo de

elasticidad segun el autor en [30].

S = 34,1 p203 (1.2)
Donde S es la resistencia a la compresion en MPa, y p es la densidad aparente en g/cm?®,

Por ultimo, para estimar la deformacion limite del fémur se opta por usar los valores
fijos para el tejido cortical y trabecular, asi como para las deformaciones a traccion y a
compresion que presenta Bayraktar et al. en [6], ya que el autor establece que esta propiedad

de resistencia es independiente de la densidad aparente de los elementos.
1.3 TEORIAS DE FALLA UTILIZADAS EN EL MODELADO DEL FEMUR

Las teorias de falla se usan si un experimento no puede analizar todos los estados de
esfuerzos posibles de un componente. Los componentes estdn sujetos normalmente a
esfuerzos multiaxiales que inducen a un estado de esfuerzo bidimensional o tridimensional.
Puede haber hasta tres esfuerzos normales y tres esfuerzos de corte (componentes de una
matriz de esfuerzo) de manera simultanea en un componente. Las ecuaciones de los criterios
de falla a continuacion se expresan en funcion del indice de falla IF para establecer la
prediccion de la fractura, siendo entonces que valores iguales o superiores a uno indican la
falla [3].

Teoria del esfuerzo principal maximo (EPM)

Establece que en un material sometido a un estado de esfuerzos principales se genera
fluencia cuando cualquiera de los esfuerzos principales alcanza el valor limite de resistencia
del material. La teoria EPM se recomienda para materiales fragiles, esto es, aquellos
materiales que presentan bajos niveles de deformacién plastica antes de alcanzar la condicion

de rotura.

La ecuacion (1.3) esta adaptada segun la asimetria en la resistencia del tejido a

compresion y traccion.
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STR

Sl Opax =0 IF = |Oyml

SI Opax <0 S

0, si |og| = |o3] S — { (1.3)

Omax = .
max {03 si |og| < |os]

SCO

Donde o, y o3 son los esfuerzos principales maximo y minimo, respectivamente, y
S™R y S€O son los esfuerzos limite a traccion y compresion. Con esta implementacion se
asegura el uso de la resistencia a la traccion si los esfuerzos son predominantemente

positivos, y a la compresion si son negativos.
Teoria de la energia de distorsion (EVM)

La teoria de la energia de distorsion, generalmente aplicada a materiales ductiles,
anticipa que la falla causada por fluencia ocurre cuando la energia de distorsion total en un
volumen unitario iguala o excede el valor de la energia de distorsion en el mismo volumen
correspondiente a la resistencia de fluencia en tension, o bien en compresion. La

ecuacion (1.4) representa matematicamente el criterio de falla.

_ lovml (1.4)

Oym = \/Gf + 0%+ 03— 0,0, — 0,03 — 0,03 IF S

Donde o; son los esfuerzos principales y S es el esfuerzo limite, independientemente

de que la falla ocurra a traccién o a compresion.
Teoria de Tsai - Wu (TWI, TWR)

Para materiales con comportamiento ductil anisotropico, las teorias de Tsai-Wu
podrian ser Utiles para cargas que predominan en cortante o compresion, ademas, esta teoria
concuerda mejor con los datos experimentales disponibles, siendo altamente usada para

materiales compuestos.

Este criterio tiene en cuenta las diferencias entre la resistencia a la traccion y la de
compresion y calcula el indice de falla de dos formas: el primero se denomina indice de
resistencias TWI y se muestra en la ecuacion (1.5), utilizando la ecuacién de la teoria

directamente [3].
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2 2 2 2 2
GX Gy GZ Txy XZ TyZ
= + + + 5+ o+ 5+ Fj040, + Fi3040, + Fy30,0
TRcCO TRGCO TR.CO 2 2 2 129%%y 139x0z 2399z
51751 53753 S37s3 Sz Sz S%3

1 1 1 1 1 1 (1.5)

Donde oy, 0y, Oy, Txy, Txz Ty SON l0s esfuerzos normales y cortantes en el punto de

analisis; STR y SE0 con i = 1, 2, 3 son los esfuerzos limites normales a la traccion y a la
compresion, respectivamente, en las direcciones de ortotropia; Si2, S13y Sz3son los esfuerzos
limite al corte en los planos normales a los ejes de ortotropia, y F12, F13 y F23 son factores de

interaccion.

Por otro lado, estd la forma TWR donde es posible calcular su indice de falla

determinando su razén de resistencias (RR) como se muestra en la ecuacion (1.6).

Fe — (L.6)

e
s

Donde Ay B son los parametros ya establecidos en la ecuacion (1.3).
Teoria de la deformacion principal maxima (DPM)

Esta teoria sefiala que ocurre la fluencia cuando la mayor de las tres deformaciones
principales se hace igual a la deformacion correspondiente a la deformacion limite de
fluencia. La ecuacion (1.7) se muestra como isotropica y asimétrica, con base en las mismas

justificaciones que la teoria EPM.

i > TR gj > E
‘gmax — {81 S{ |81| = |£3| _ eco 51- gmax =0 IF = | maxl (1.7)
Essi |&] < |&] e“? si Epax <0 e

Donde &; y &; son las deformaciones principales méxima (mas positiva) y minima
(més negativa), respectivamente, e™® y e© son las deformaciones limite a la traccion y a la

compresion, respectivamente.
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Teoria de la deformacion equivalente de von Mises (DVM)

Este es un criterio de fractura valido para materiales fragiles y cuasi fragiles, pero
también para materiales dictiles como primera aproximacién para una estimacion rapida.
Los criterios basados en la deformacion generalmente se usan en relacion con la fatiga de
ciclos bajos [34]. La ecuacidn (1.8) muestra la deformacion equivalente y el indice de falla.

1 Evm
Evm = V21 + v) V(EL = E)2+ (E2— E3)2 + (€5 — €1)? F=- (@8

Donde &, &€, y &5 son las deformaciones principales, e es la deformacion limitey v’

es la relacion de Poisson efectiva.



CAPITULO 1l
METODOLOGIAS PARA LA SIMULACION DE LA FALLA

En este capitulo se explican los métodos y pasos desarrollados para el célculo de la
fractura del fémur, principalmente la carga necesaria para producir la fractura y el lugar
geométrico de inicio de esta. Se detallan las condiciones de borde del modelo de EF
necesarias para efectuar los calculos, tomandose de los experimentos encontrados en la
literatura, que luego servirdn para validar los resultados obtenidos en las simulaciones. La

metodologia expuesta en este capitulo esta afin con la presentada por Ciaccia en [3].

La simulacion de un modelo de EF de un material elastico fragil, como el tejido éseo,
debe considerar varias caracteristicas importantes, como sus propiedades mecéanicas y la
variacion de éstas con la direccion, es decir, su simetria material [3, p. 40]. Determinar una
simetria material lo méas cercana posible a la realidad permite que la simulacion obtenga
mayor exactitud en sus resultados. Por esta razon, se decide desarrollar un modelo de EF
basado en el trabajo de San Antonio [24], el cual usa un modelo de material con ortotropia
en las propiedades elasticas del tejido 0seo, orientadas segun las direcciones de los esfuerzos

principales, en conformidad con las interpretaciones modernas de la teoria de Julius Wolff.

La configuracion de la simulacion de EF necesita establecer los aspectos relevantes del

modelo a emplear, por lo tanto, es necesario definir las siguientes caracteristicas:

e Tipo de elemento finito: establece los fendbmenos fisicos que pueden simularse, como
elasticidad, plasticidad, grandes desplazamientos, entre otras.

e Malla: estd compuesta por los elementos finitos y definida por las coordenadas de los
nodos y la conectividad entre los mismos, describe la forma, tamafio y topologia del

objeto simulado.
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e Modelo de material y condiciones de borde: determinan la respuesta de la malla.

El modelo de elementos finitos desarrollado para esta investigacion tiene estas
caracteristicas, permitiéndole obtener la distribucion de esfuerzos, deformaciones y
desplazamientos. Sin embargo, no cumple las condiciones para calcular la falla del modelo,
razén por la que es necesario afiadir al modelo de EF las propiedades de resistencia del tejido

6seo y al menos un criterio de falla.
2.1 MODELO BASE DE ELEMENTOS FINITOS

El modelo requerido para esta investigacion se desarrollé a partir de 155 tomografias
adquiridas a intervalos de 1 mm, de 256 x 256 pixeles, siendo el tamafio del pixel de
0,48 mm * 0,48 mm. Las informaciones provienen de las TAC del fémur izquierdo de un
hombre de 38 afios, 1,77 m de estatura y 95 kg de masa, sin enfermedades 6seas previas. La
segmentacion se realiz6 con la version de prueba del software Dragonfly!, permitiendo
reconstruir la geometria Gsea externa a partir de las imagenes tomograficas. La construccion
de mallas superficiales de elementos triangulares con tamafio de arista variable entre 1,8 mm
y 5,0 mm fue posible en el mismo programa ya mencionado. Para obtener las mallas
volumétricas de EF se exporto las mallas superficiales al programa ANSYS®, asignandoles
un elemento tetraédrico de 10 nodos, el SOLID187. Cada elemento de la malla de EF toma
un valor de Unidades Hounsfield (UH) que serén transformados en densidad aparente (p)
utilizando la curva de calibracion del tomdgrafo, ecuacion (2.1) y el programa
GrayValues [3].

p=7,986-10"*(UH) — 0,1967 [CmiS] (2.1)

En estudios previos sobre métodos de ponderacion de densidad se determina que la
densidad aparente del hueso tiene un mejor comportamiento si se realiza un promedio en
cuatro puntos de Gauss del elemento, obteniéndose la densidad aparente con la
ecuacion (2.2) [3].

thttp://www.theobjects.com/dragonfly/index.html
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Donde p es la densidad aparente promedio del elemento, V es el volumen del

elemento, (X, y, ) son las coordenadas en el sistema de referencia del tomografo, (€, n;, §;)

son las coordenadas del punto de Gauss en el sistema de referencia del elemento, wi es el

factor de ponderacion de la integracion numérica gaussiana, py, es la densidad aparente en

el punto de Gauss, y J representa el jacobiano de la transformacion [3].

Usando la ecuacion (2.2), se obtienen valores de la distribucion de densidad aparente
promedio entre 0,669 y 1,979 g/cm®. La densidad de cada elemento hace posible separar los
tres tipos de tejidos que comprende el modelo EF construido. Esta distincion se realiza bajo

los siguientes parametros:

e médula: p<0,9g/cm®
e hueso trabecular: 0,9 < p < 1,2 g/cm?®.

e hueso cortical: p > 1,2 g/cm?®

Una vez clasificados los tejidos es posible asignar el tipo de material y sus
caracteristicas. Como considera el autor en [3], el tejido trabecular se modelé como
ortotropico, con el modulo de elasticidad mayor (Es) utilizando los valores medios de la
formula de Keller [30] y las proporciones de Yang et al. [33]. El tejido cortical se modeld
como transversalmente isotrépico, con Es siguiendo la misma ecuacién de [30], pero con las

proporciones de Dong y Guo [29].

También se establece la médula como un material incompresible, homogéneo e
isotrpico con un mddulo de Young de 1 GPay una relacion de Poisson de 0,49 [35]. En la
tabla 2.1, se muestra un resumen de las ecuaciones utilizadas que relacionan las constantes

elasticas con la densidad aparente.
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Tabla 2.1. Ecuaciones utilizadas que relacionan las constantes elasticas con la densidad aparente

para los materiales ortotropicos del modelo de EF [3], adaptada de [24].

Hueso trabecular, Hueso cortical,
ortotropico transversalmente isotrépico
09< p < 1,2g/lcm® 0>172 glem?
Propiedades Fuente Propiedades Fuente
E3 = 2,671 o) 2.29 [30] E3 — 2,671 p 2,29 [30]

Ei/Es= 0,47 p 012

Ez / E3 = 0,76 o) 0.09

60— 026 50 E,/Es;=0,57
Gp/Ez=0,20

Gzs/ E3=0,29 p o7 o

[33] [29]
Ga1/Es = 0,45 p 18 Gap/ Ep = 0,29
3pl Ep =V,
_ -0,09

v, =027 p v3p = 0,37

V23 = 0,14 p 0,07

V31 = 0,14 p -0.16

Nota: Los subindices 1 a 3 corresponden a las propiedades de menor a mayor valor respectivamente, el
subindice p indica el plano isotrépico, p es la densidad aparente (g/cm?®), E es el modulo de Young [MPa],
G es el mddulo de corte (MPa) y v es el coeficiente de Poisson. La simetria material transversalmente
isotrépica es un caso particular de ortotropia, de alli que se consideren ambos modelos como ortotrépicos.

El material isotrépico se construy6 asignando las propiedades correspondientes a cada
elemento de la malla seleccionada. Sin embargo, para el modelado del material ortotrépico
debe considerarse el sistema de referencia de cada elemento, para que este quede alineado
con las direcciones de ortotropia del material. Para la malla creada en este trabajo se usan
los mismos pardmetros que en [3], por tanto, se realiza una adaptacion del método
bidimensional de [17], determinando que las orientaciones de ortotropia de cada elemento
del modelo son mas rigidas en las direcciones de los mayores esfuerzos principales, como

lo determina la ley de Wolf.

Para establecer las condiciones de borde del modelo es de intereés el ciclo de marcha al
ser la actividad mas frecuente del ser humano. Se considera que los estados de carga

predominantes para el fémur se centran en la etapa de apoyo, especificamente al 10 %, 30 %
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y 45 % de la caminata. Por lo tanto, se configura un ciclo completo de cargas, no solo la
fuerza de contacto de la cadera sino también la accion de los 7 musculos presentes en la
marcha para lograr simular las condiciones naturales del fémur. Un resumen se presenta en
la tabla 2.2, mostrando las direcciones y magnitudes de todas las fuerzas tomadas de
Bitsakos et al. [36] y convertidas al sistema de referencia del modelo. Para establecer las
areas de insercion de cada uno de los musculos se realizo un trabajo manual de seleccién de

los nodos en el modelo de EF que coincidan con la anatomia del hueso.

Tabla 2.2. Valores de fuerzas (N) del contacto de la cadera y los siete musculos que interactdian en
el ciclo de marcha en 3 momentos diferentes considerados en Bitzakos et al. [36], tomada de [3].

Musculo 10% 30% 45%

X Y Z X Y Z X Y Z
Glateo mayor 1039  -213,9 3349 | 36,3 -200,3 2440 | 12,8 -201,4 203,8
Glateo medio 1525  -1184 260,0 | 70,9 -146,6  220,3 | 55,1 -255,6 2978
Glateo menor 36,1 -28,3 355 | 414 -75,2 38,0 | 291 -100,3 224
Psoas 0,0 0,0 0,0 58,2 415 60,8 | 133,6 89,2 1585
Piriforme 22,2 -77,0 35,5 14,6 -128,2 38,0 6,0 -130,7 22,4
Aductor mayor 24,1 -78,3 172,1 0,0 0,0 0,0 0,0 0,0 0,0
Aductor menor 43,8 -41,8 36,8 0,0 0,0 0,0 0,0 0,0 0,0
Contacto de la -823,1 4702 -1.7225| -699,5 561,7 -2.0569| -531,6 3769 -2.868,7
cadera

Puesto que puede existir movimiento de cuerpo libre, los desplazamientos de todos
los nodos en el extremo distal de la malla se restringieron. Una vez finalizadas las
condiciones de borde se realizaron las simulaciones de la malla en el programa ANSYS®,
para cada caso de carga especifico del ciclo de marcha y se almacend los esfuerzos
principales calculados. Acto seguido se efectué una comparacion de estos esfuerzos en cada
uno de los elementos de la malla y se selecciono la triada de esfuerzos o1, 62, 63 con el mayor
valor absoluto del esfuerzo principal maximo y se determind las direcciones

correspondientes.

Es importante coincidir las direcciones calculadas con las orientaciones de los sistemas

de referencia de los elementos en ANSYS®, por lo tanto, fue necesario hacer ciertas



26

modificaciones a estas. Asi se logro obtener el modelo con sus propiedades de ortotropia en

las orientaciones naturales del fémur.

2.2 METODOLOGIA PARA EL CALCULO DE LA FALLA DEL FEMUR

Asignar propiedades de resistencia ortotrépica al modelo para simular la falla del hueso
es una tarea compleja debido a que debe considerarse no solo la simetria material del modelo
sino también el criterio de falla a evaluar para tener resultados aceptables. Para lograr
predecir la falla del modelo es importante decidir si se realiza el analisis por deformaciones
o por esfuerzos. Una vez concluida esta fase, es necesario determinar el tipo de criterio de
falla que se empleara y con relacion a este, establecer cual sera la simetria material del
modelo que se usara. Este conjunto de pardmetros serd denominado modelo de falla, siendo
la unién de un criterio de falla especifico con un tipo de material asignado, permitiendo que
cada combinacion arroje resultados de simulacién de acuerdo con las caracteristicas

especificas del modelo.

Una vez fijado el modelo base de EF y calculados los esfuerzos y deformaciones, el
tiempo necesario para determinar las resistencias e indices de falla es relativamente corto,
por tanto, es posible aplicar varios modelos de falla a la vez. Asi, se tiene una mejor
apreciacion al momento de comparar los resultados obtenidos de las simulaciones entre si 'y
los hallados en la literatura. Por consiguiente, sera posible determinar cual modelo de falla

actla de igual manera con los experimentos de fractura del fémur encontrados.

2.2.1 Seleccién de Criterios de Falla

Del conjunto de teorias de falla que han sido usadas en distintas investigaciones para
el modelado del fémur, para este trabajo se consideran las que expone Ciaccia [3] siendo las
siguientes: esfuerzo principal maximo (EPM), deformacién principal maxima (DPM), von
Mises — Hencky (EVM), Tsai — Wu, indices y razon de resistencias (TWIy TWR). Ademas,
se incluye el criterio de la deformacion equivalente de von Mises (DVM), con las siguientes

especificaciones en las teorias:
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La teoria EVM no considera la diferencia que presenta el tejido éseo de resistencias
distintas para traccion y compresion. Si se usara esta teoria de falla solo considerando
resistencia a la traccion o a la compresion, su IF podria ser incorrecto. Por tanto, es
necesario modificar el criterio de falla, seleccionando el esfuerzo limite a traccion o
a compresion como en la teoria EPM y usando la ecuacion 2.3, se calcula el IF con el

esfuerzo equivalente de von Mises — Hencky.

S {01 si |oy] = |os] g STR si 010 =0
max o3si |og| < |o3] SCO si Opax <0
o
Oym = \/Gf + 05+ 05 — 0,0, — 0,03 — 0,03 IF = ;m (2.3)

Donde S™ y SCC© son los esfuerzos limite a traccion y a compresion,
respectivamente. Con esta implementacion se asegura el uso de la resistencia a la
traccion si los esfuerzos son predominantemente positivos, y a la compresion si son

negativos.

Se resume en la ecuacién (2.4) el criterio DVM con las mismas modificaciones que
la teoria EVM.

e {81 si |&4] = |&] o= e™ si Epax =0
e g st 16 < &l €0 si Epax <0
(2.4)
£ =;-\/(e — &2+ (§3— &2+ (§3— &) F = &m
vm \/E(l-l— V’) 1 2 2 3 3 1 S

Donde e™ y €“© son las deformaciones limite a traccion y a compresion,

respectivamente y v’ es la relacion de Poisson efectiva.

Las dos versiones de Tsai - Wu se incluyeron porque es el Unico criterio que permite

utilizar una simetria material en las propiedades de resistencia acorde con la de las



28

propiedades elasticas (ortotropicas). En esta investigacion se asignan valores

diferentes a cero a los parametros de interaccion Fiz, Fi3 'y Fos.

2.2.2  Modelos de Material y Propiedades de Resistencia del Tejido Oseo

A pesar de que a los tejidos vivos se les reconoce como viscoelasticos, para estas
simulaciones de la seccion proximal del fémur, el tejido se modela como un material eléstico
hasta que se produzca una fractura fragil. Por tanto, su relacién esfuerzo-deformacion sera
lineal hasta el momento de falla o rotura. Con esta consideracion, las propiedades presentes
en la literatura obtenidas por rotura de huesos a través de ensayos seran usadas en esta
investigacion. Se puede encontrar una gran variedad de trabajos experimentales para el
calculo de propiedades elasticas del tejido 6seo, siendo que no ocurre lo mismo con la

estimacion de las propiedades de resistencias.

De las teorias de falla basadas en esfuerzos, el que requiere mayor cantidad de
propiedades es el criterio de Tsai — Wu, el cual precisa de tres esfuerzos limite normales a
traccion y tres a compresion, tres esfuerzos limite cortantes y tres factores de interaccion que
tomaran valores diferentes de cero. En contraste, la teoria DPM al ser isotrépica necesita

solo la deformacion limite principal a traccion y a compresion.

De igual forma que con las propiedades elasticas, en el caso de un modelo material
ortotropico de resistencias se establece como direccién principal con subindice 3, a quien
presenta los valores maximos, y como secundarias las direcciones restantes, con los

subindices 1y 2.
Estimacion de las resistencias principales Sz y e3

Para establecer el esfuerzo limite a compresion se considera el trabajo de Keller [30]
por la gran cantidad de muestras utilizadas y la configuracion de varios modelos de célculo
para las diferentes secciones del tejido 6seo. La ecuacion (2.5) representa matematicamente

los datos experimentales obtenidos de los fémures en la investigacion [3].

SO0 = 34,5 p203 (2.5)
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Donde S$° es el esfuerzo limite a la compresion en la direccion de mayor resistencia
del hueso, en MPa, y p es la densidad aparente en g/cm®. Este modelo se puede usar en todo

el rango de densidad aparente ya que no hace distincion entre tejido cortical y trabecular.

Para el calculo del esfuerzo limite a la traccion se toman como referencia los articulos
de Schileo et al. [7] y de Bayraktar et al. [6]. En estos trabajos se calculan estos valores
como un porcentaje de la resistencia a la compresion, considerando que el esfuerzo limite a
traccion es menor que a compresion en el tejido 6seo. De igual manera que en las propiedades
elasticas, se clasifica el tejido de acuerdo con su densidad aparente promedio y se asignan

los valores como se muestra en la ecuacion (2.6).

GTR _ { 0,62 - S$O  trabecular (2.6)

3 0,80 - Sgo cortical
Donde SIR es la resistencia a la traccion y se calcula segun el tipo de tejido.

Las deformaciones limites a traccion y a compresion se toman de Bayraktar et al. [6]
ya que el autor es el primero en obtener estos datos experimentalmente, tanto del tejido

cortical como del trabecular. En la ecuacién (2.7) se muestran estas estimaciones.

TR _ { 0,0062 trabecular
3 70,0073 cortical

2.7)

0CO — { 0,0104 trabecular
3 7 10,0122 cortical

Donde eIR y e$°

son las deformaciones limite a traccion y a compresion,
respectivamente, en la direccion de mayor resistencia del hueso. Una caracteristica
importante de estas propiedades es su independencia de la densidad aparente, a diferencia del

modulo de elasticidad (E) y el esfuerzo limite (S).

Estimacion de las resistencias secundarias

Para las propiedades de resistencias secundarias del tejido 6seo se establece como

modelo el trabajo de Tellache et al. [8], el cual realiza la estimacion de estos datos con base
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en informaciéon experimental adquirida por Pithioux et al. [37] mediante técnicas de
ultrasonido. Se obtienen estas propiedades como una correlacion con las resistencias en la

direccidn principal, pertenecientes a un material transversalmente isotropico, ecuacién (2.8).
S£° =55% = 0,6 - S5° S38 =0,5 - S5°
STR= TR = 0,6 - SIR Sij=0.25-S° i=123 (2.8)

Donde S1y Sz son los esfuerzos normales limites en el plano de isotropia, Sij son los
esfuerzos cortantes limite y los superindices TR y CO indican traccion y compresion,

respectivamente.

Con relacion a la ecuacion (2.8) cabe recalcar sus limitaciones: Tellache et al. [8]
aplican las relaciones encontradas por [37] a un fémur humano sin considerar que el trabajo
de este autor fue desarrollado en huesos bovinos y sus estimaciones se calcularon para las

propiedades elasticas del tejido cortical.

El autor en [8] modela el tejido trabecular como isotrépico y el cortical como
transversalmente isotrépico, ademas, para complementar las propiedades de resistencia que
[37] no muestra, asume que las proporciones entre estas son las mismas que se usan para las

propiedades elasticas, obteniendo asi la ecuacion (2.8) [3].

Al no disponer de maés informacion relacionada con estas propiedades, esta
investigacidn opta por las mismas consideraciones que el autor en [3], por lo tanto, se usaran
las relaciones de elasticidad mostradas en la tabla 2.1 adaptadas a las resistencias. Por otro
lado, la ecuacidn (2.6) suplira a la relacion STR/S®© = 0,5 mostrada en (2.7).

A continuacion, se presenta un resumen de las ecuaciones a emplear con todos los

criterios de falla basados en esfuerzos, ver tabla 2.3.
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Tabla 2.3. Relaciones entre los esfuerzos limite y la densidad aparente para los modelos de material

ortotropico a ser integrados con los criterios de falla basados en esfuerzos, adaptado de [3].

Hueso trabecular, ortotrépico Hueso cortical, transversalmente isotropico
09< p < 1,2g/cm? p>1,2 glcm®
Propiedades Fuente Propiedades Fuente
S$0 = 34,5 p203 (30] S$0 = 34,5 p203 130]
SIR = 0,62 - 5$° (6] STR = 0,62 - s§0 -
S1/S3=0,47 p 012 S1/S3=0,57
S;/S3=0,76 p %0 S2/S5=0,57
Si2/S3=0,26 p °% [33] S12/83=0,20 [20]
S23/S3=0,29

523 / 83 = 0,29 [o) 017

S13/S3=0,45p 018 S13/S3=0,29

Nota: Los subindices 1 a 3 corresponden a las propiedades de menor a mayor valor respectivamente, p es la
densidad aparente (g/cm?®), S y S son los esfuerzos limite normales y cortantes, respectivamente (MPa). La
simetria material transversalmente isotrpica es un caso particular de ortotropia, de alli que se consideren
ambos modelos como ortotropicos.

Estimacion de los parametros de interaccion Fiz, F13y Fozdiferentes de cero para

aplicar en la teoria de Tsai-Wu

Para determinar Fi2 se analizaron las ecuaciones planteadas por Li et al. [38]
expresadas en la ecuacion (2.9). Esta investigacion emplea varios escenarios para lograr
determinar el coeficiente de interaccion y se asume que Fiz = Fi2 por isotropia transversal.
Conjuntamente establece que el parametro adimensional J es una propiedad importante del
material definida completamente por las propiedades de resistencia del material y debe ser

no negativo para para producir un valor real para k.

1
Fip, = iz k\/ Fi1 Fp
(2.9)
SoR — s5° 1 1
k=V6 20 §=4- " Fiy = F2 = —mr—=co
(S12)? " SRsSO ® o syRsg0
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Donde S12 representa el esfuerzo cortante limite, STR y S$9son los esfuerzos normales
limites a traccion y compresion, respectivamente y, SIR y S$© son las resistencias a la

traccion y compresion.

El articulo analiza que se presentan implicaciones significativas en la naturaleza de la
envolvente de falla si este parametro & se vuelve negativo ya que no se podra determinar un
valor real para el coeficiente de interaccion Fi2, lo que ocasiona que cualquier eleccion del
valor de F12 dé como resultado un escenario de resistencia infinita bajo estados de tension
distintos de la compresion triaxial. Si se elige el valor de Fi2 de modo que FZ, > F;,F,,, los
loci de falla en el plano o1 - o2 estaran abiertos, ya sea como una pardbola o una hipérbola.
Alternativamente, si se determina con F2, < F,,F,,, para mantener cerrado el lugar de falla
en el plano o1 - o2, €s decir, la elipse como se muestra en la Fig. 2.1, son inevitables fuerzas
infinitas bajo esfuerzos triaxiales en un nimero infinito de relaciones de esfuerzos lo que

desafia directamente la aplicabilidad del criterio Tsai-Wu a esta categoria de materiales [38].

2 /7T 6<0 & Fy>FF,

Fig. 2.1 Loci de falla en el plano o1 - o2 para diferentes rangos de Fi», tomada de [38].

Por otra parte, se plantea que el coeficiente de interaccion Fz3 se calcula con la
ecuacion (2.10) como se indica a continuacion, debido al comportamiento transversal

isotropico de los distintos materiales compuestos analizados por los investigadores [38] .

1

1
Fy3 = Fyp — E*F44 Fuy
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2.2.3 Modelos de Falla

Considerando cada criterio de falla con la simetria material que se utiliza se obtiene
un modelo de falla diferente segun la configuracion que se use, facilitando la interpretacion
de resultados en cada simulacion. En la tabla 2.4 se expone un resumen de los distintos
modelos de falla nominados, sus caracteristicas y las capacidades del modelado.

Tabla 2.4. Caracteristicas de los modelos de falla, adaptada de [3].

Capacidades de modelado

Modelo de Criterio de
Nombre . Asimetria de Diferentes Simetria
material falla
resistencias tejidos! material?
KEPM [30] EPM Si No Isotropico
KEVM [30] EVM Si, ec. (2.3) No Isotropico
KTWI [30] TWI Si No Ortotropico
KTWR [30] TWR Si No Ortotropico
BDPM [6] DPM Si Si Isotropico
BDVM [6] DVM Si, ec. (2.4) Si Isotrépico

Nota: El superindice 1 indica si se utilizan modelos de material distintos para los tejidos trabecular y cortical;
el superindice 2 hace referencia a las propiedades de resistencia.

2.3 METODOLOGIA PARA LA APLICACION DE LOS MODELOS DE FALLA
EN LAS SIMULACIONES DE EF

Los parametros establecidos y las condiciones en este trabajo pueden implementarse
de dos maneras: siendo un caso de aplicacién clinica, o tomando el camino de una
investigacion numérico-experimental. Este trabajo considera la primera opcién, al tomar los
datos de una tomografia de una persona viva y construyendo un modelo EF con base en una
situacion en particular, por ejemplo, una caida especifica. Se establece el lugar de inicio de
fractura y se predice el valor de la carga necesaria para que ocurra el evento. En este caso,
se toma ventaja de la linealidad del modelo y se asigna una carga P de magnitud conocida a
la simulacion, dando como resultado un IF determinado. Por tanto, utilizando la ecuacion
(2.11) se obtiene el valor requerido. En el segundo abordaje, la investigacion valida las
simulaciones realizadas con los datos experimentales que se obtengan de ensayos de fractura

en fémures cadavéricos, determinando la carga necesaria y el lugar de inicio de estas.
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P

l)minf = E

(2.11)

Donde P, ¢ €s la fuerza minima de fractura, P es la carga arbitraria e 1Fp es el indice

de falla m&ximo correspondiente a P.

El procedimiento para determinar la fractura del fémur con base en la TAC del hueso,
simetria material y método del EF se toma de la investigacion realizada en [3], el cual se

detalla a continuacion:

1. Construir la mallay calcular la densidad aparente para cada elemento.

2. Imponer condiciones de borde al modelo de EF, determinar una fuerza de magnitud
arbitraria.

3. Seleccionar los criterios de falla, los modelos de material pertinentes y definir los
modelos de falla a utilizar.

4. Una vez obtenida la densidad aparente, calcular y asignar a cada elemento sus
propiedades elasticas isotropicas y ortotropicas orientadas.

5. Ejecutar lasimulacion, y con los esfuerzos y/o deformaciones generados, seguir los
siguientes pasos para cada modelo de falla:

5.1 Si el modelo de material es dependiente de la densidad, como el de Keller [30],
calcular y asignar las propiedades de resistencia a cada elemento utilizando la
densidad aparente obtenida en el paso 1. Si es independiente, como el de
Bayraktar et al. [6], asignar propiedades constantes dependiendo del tipo de
tejido. La asignacion de estas propiedades se realiza en un programa domestico
desarrollado por Ciaccia [3] ya que ANSYS® presenta una limitacion de solo
250 propiedades de resistencia.

5.2 Calcular el IF para todos los elementos de la malla, determinar el valor del
méaximo indice de falla (IF,,x) Yy el numero del elemento en el que ocurre
(M ifmax)-

5.3 Calcular la fuerza minima de fractura mediante la ecuacion (2.8). La ubicacion

del elemento (n ifmax) indicaré el punto de inicio de la falla.
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2.4 INFORMACION EXPERIMENTAL PARA LA CONFIGURACION DE LAS
SIMULACIONES Y LA VALIDACION DE RESULTADOS

En cuanto a los pardmetros necesarios para configurar las simulaciones, se tomaron de
investigaciones experimentales halladas en la literatura, que posteriormente serviran para
validar los resultados obtenidos. Fueron de interés para este estudio, dos trabajos empiricos:

el de Keyak et al. [39] y el realizado por Juszczyk et al. [40].

El proposito del primer estudio fue investigar si los modelos EF basados en tomografias
computarizadas se pueden usar para estimar la carga de fractura femoral in vitro. Realizaron
la experimentacion mecanica hasta producir la fractura de fémures proximales ex vivo
pertenecientes a 10 mujeres y 8 hombres, con edades entre los 52 y 92 afios. Los 18 pares de
ejemplares fueron sometidos a dos condiciones de carga: una similar a la generada durante

la fase de apoyo de la marcha (fig. 2.2) y otra representando el impacto de una caida.

En el primer caso se selecciond al azar un fémur de cada par y se aplicé una fuerza a
la cabeza femoral creando un angulo de 20° con el eje del fémur en el plano coronal. Los
valores de carga obtenidos fluctian entre 3 kN y 14,9 KN pertenecientes a los ensayos

realizados.

Fig. 2.2. Condicidn de carga representando la posicion de apoyo del ciclo de marcha [39].
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El documento reporta que las fracturas se iniciaron en la parte inferior del cuello
femoral con caracteristicas de falla por esfuerzos de compresion [3]. En la segunda condicion
la fuerza aplicada a los otros 18 fémures representd una caida lateral, estado que no se tomara

en cuenta para la validacion de este trabajo.

El trabajo perteneciente a Juszczyk et al. empled 12 fémures proximales cadavéricos
(6 femeninos y 6 masculinos). Las edades de los donadores oscilan entre 71 y 83 afios. Las
muestras fueron sometidas a pruebas mecénicas hasta lograr una fractura completa, bajo una
postura de una sola pierna formando un angulo de 8° en el plano coronal con el eje del fémur.
Como resultado obtuvieron que las cargas necesarias para lograr una fractura completa varian
entre 4,6 kN y 10,3 kN.

El articulo registra el lugar de inicio de la falla en la parte lateral debido a la separacion
de la cabeza del fémur y la region subcapital y su propagacion hasta completarla,

describiendo una separacién por traccién, como muestra la figura 2.3.

Fig. 2.3. Representacion del inicio de la falla (A) y su propagacion hasta lograr una fractura completa (B).
Adaptado de [40].
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Criterios para la validacion de los resultados de las simulaciones

Los dos trabajos descritos en la seccion 2.4 se usaran como instrumentos de validacion
de los resultados obtenidos. Los escenarios de carga, los valores de fuerza encontrados y el
lugar de inicio de la falla son diferentes, por tanto, serviran para corroborar las simulaciones
en condiciones diferentes. En el caso de Keyak et al. [39] las fallas se producen en el aspecto
inferior del cuello predominando esfuerzos de compresion, por otro lado, en el caso de
Juszczyk et al. [40] ocurre de manera contraria, las fallas se inician en la parte superior del

cuello femoral presentando esfuerzos de traccion.

Considerando que el modelo de EF del presente trabajo corresponde a un hombre de
38 aros, y que los ensayos han sido realizados en muestras de personas de edad avanzada,
un promedio de 72 y 76 afios respectivamente, se espera que el fémur modelado muestre
propiedades mecénicas similares o mayores en relacion con los datos experimentales.
Ademas, los parametros para determinar si la simulacion ofrece resultados numéricos

aceptables con relacion a los datos experimentales se describen a continuacion:

e Fuerza de fractura (P): Las magnitudes de fuerza deberan estar dentro de los rangos
establecidos, cumpliendo como condicion x + s, por tanto: para Keyak se cumplira
53 <P <115KkNyenelcaso de Juszczyk se establece, 5,2 < P < 8,6 kN.

e Ubicacion de la fractura (EIF): EI mayor IF obtenido se asocia con un elemento, en
consecuencia, corresponderia con el lugar de inicio de la falla que tendrd que

concordar con el lugar de fractura de los experimentos.
2.5 CONDICIONES DE BORDE

Para evitar el movimiento libre del modelo de EF, los desplazamientos de los nodos
del extremo distal se restringieron en las direcciones X, Y y Z. En este estudio se emple6 un
caso de carga completo, es decir, la fuerza de la articulacion del contacto de la cadera y de
los musculos presentes en el ciclo de marcha. Se utiliz6 el método de los minimos cuadrados
para ajustar con una recta en el espacio los nodos seleccionados de la diafisis y asi, localizar
el eje del fémur. Con las informaciones de la TAC se proyecto6 la recta en el plano coronal,

dando como resultado un &ngulo de 3,1° con el eje longitudinal del cuerpo [3]. Esta
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configuracién ofrece una guia para la aplicacion de los angulos de cada carga. Un resumen

de las condiciones de borde establecidas se presenta en la figura 2.4.

Angulo de 20° con el eje del fémur en el plano gf )_
coronal [39]. % 4

Angulo de 8° con el eje del fémur en el plano
coronal [40].

Proyeccion del eje del fémur en el plano coronal, :
forma un angulo de -3, 1° con el eje longitudinal |
(no mostrado) |

Restricciones S

Vista posterior, rotada 30° alrededor del eje Vista lateral
longitudinal desde el plano coronal

Fig. 2.4. Condiciones de borde del modelo de elementos finitos.

2.6 CONFIGURACION DE LAS SIMULACIONES

De acuerdo con la metodologia de aplicacion de los modelos de falla en las
simulaciones, se opta por establecer una carga arbitraria de 10 kKN y proceder a calcular las
fuerzas minimas de fracturas empleando la ecuacion (2.11). Por otro lado, el uso de criterios
de falla isotropicos y ortotropicos generan ciertos problemas en la asignacion de propiedades
elasticas y de resistencia; razén por la cual el autor en [3, pp. 65-66] considera las siguientes
especificaciones para resolver estas diferencias: todas las propiedades mecéanicas necesarias
para la simulacion isotropicas se modelan como isotropicas, donde el criterio de Tsai-Wu,
siendo ortotropico se simplifica para convertirlo en isotropico. Y para las simulaciones de
ortotropia, todas las propiedades mecéanicas se establecen como ortotrépicas menos las
propiedades de resistencia necesarias para los modelos de falla basados en criterios
isotropicos (tabla 2.4) ya que no es posible convertirlos a ortotrépicos. Un resumen de las
modificaciones en las simetrias materiales aplicadas en la configuracion de las simulaciones

se muestra en la tabla 2.5.
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Tabla 2.5. Simetria material de las propiedades mecanicas para los parametros de las simulaciones.

Simetria material de las propiedades de resistencia para

Simetria material de
los modelos de falla

Tipo de .
] . las propiedades
simulacion - Isotropicos Ortotropicos
elasticas
(BDPM, KEPM, KEVM, BDVM) (KTWI, KTWR)
Isotrépica Isotrépica Isotrépica Se simplifica a isotrépica
Ortotrépica Ortotrépica Isotrépica Ortotropica

Las dos simetrias materiales objeto de estudio en combinacién con los modelos de falla
propuestos daran como resultado doce indices de falla para cada caso de carga a simular.
Una vez obtenidos estos valores se podran contrastar con los datos obtenidos
experimentalmente y asi determinar qué criterio o criterios son apropiados para establecer la

falla del fémur.



CAPITULO 111
ANALISIS Y VALIDACION DE RESULTADOS

En este capitulo se realiza el analisis de los resultados obtenidos al aplicar las
diferentes metodologias. Se procede a la validacion de las simulaciones realizadas, tanto
isotropicas como ortotropicas, mediante los resultados experimentales encontrados en la
literatura, considerando las distintas diferencias entre estos modelos y el estudiado en esta

investigacion.
3.1 RESULTADOS DEL MODELO BASE DE ELEMENTOS FINITOS

Al implementar la metodologia de la seccién 2.1 se obtuvo el modelo de la porcion
proximal del fémur de 154 mm de longitud que incluye la cabeza, el cuello, trocanter mayor,

trocanter menor y parte de la diéfisis. Una vista del modelo se puede observar en la

I1,98

figura 3.1.

Fig. 3.1. Vista lateral de la seccion proximal del fémur mostrando la distribucion de densidades en g/cm?;
modelo con 389.921 elementos y 548.943 nodos.
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Para determinar este modelo base de EF, se realiz6 un anélisis de convergencia del
esfuerzo de von Mises versus el nimero de nodos de cada modelo desarrollado, ver
figura 3.2. La convergencia se logré con el modelo de EF compuesto de 389.921 elementos,

548.943 nodos y un tamario de borde del elemento de 2,5 mm.

4,00

3,00

Esfuerzo de von Mises (N/m?2)

=
=
S

o
o
S

0 500000 1000000 1500000

Numero de nodos

Fig. 3.2. Andlisis de convergencia para el esfuerzo de von Mises y el nimero de nodos de cada modelo
desarrollado.

Condiciones de Ortotropia

Aplicando la metodologia expuesta en la seccion 2.1 se logro replicar las propiedades
de ortotropia segun las orientaciones naturales del fémur en el modelo base de EF, como se
puede apreciar en la figura 3.3(b). La figura 3.3 muestra la correlacion entre un corte del
modelo obtenido representando las direcciones de los esfuerzos principales (b), con la

radiografia de un fémur proximal (a) en la cual se distingue la disposicion natural de las
trabéculas.

El arreglo de los grupos trabeculares se reproduce en el modelo obtenido, concluyendo
que el método usado para construir el modelo de EF es valido. Por tanto, el resultado es

idoneo para realizar simulaciones para cualquier configuracion de cargas que sea necesario
dicho modelo.
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(a) (b)

Fig. 3.3. (a) Radiografia de la seccién proximal del fémur, sefialando los grupos de estructuras
trabeculares: (1) principal de compresion, (2) principal de traccion, (3) secundario de compresion, (4)
secundario de traccién y (5) del trocanter mayor, adaptado de [24]; (b) representacion de las

direcciones del mayor esfuerzo principal en el modelo de EF.
Insercion de los musculos en el modelo de EF

Segun la anatomia del fémur, se ubico en el modelo resultante las cargas de los siete
masculos en conjunto con la fuerza de contacto de la cadera que intervienen durante el ciclo
de marcha. Los nodos fueron seleccionados de forma manual para mantener la fisionomia

natural de la musculatura.

La tabla 3.1 muestra la distribucion de los nodos en los que se aplica la carga de los
musculos presentes en la caminata. Cada insercion ha sido detallada en el capitulo uno y
replicada en el modelo de EF desarrollado en la presente investigacion.
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Tabla 3.1. Representacion de los nodos afectados por la carga de los musculos presentes en el ciclo de marcha

Mdsculo Aductor menor  Aductor mayor Psoas Piriforme
Zona de

insercion

Musculo Glateo mayor Gluteo medio Glateo menor
Zona de

insercion

3.2 RESULTADOS DE LOS COEFICIENTES DE INTERACCION PARA LA
TEORIA DE TSAI-WU

En este apartado se expone los resultados alcanzados al aplicar la metodologia para
establecer los valores diferentes de cero para los coeficientes Fi2, F13 y F23. Se determina
que no es posible estimar estos valores ya que el parametro adimensional 6, propiedad

importante del material, da como resultado un valor negativo.

Para determinar el coeficiente Fi12 se analizan las ecuaciones planteadas por
Shuguang Li et al. [38] en las cuales se debe hallar el valor de &, este pardmetro esta
determinado por las propiedades de resistencia del material y establece la aplicabilidad del
criterio de falla en cada caso particular. Usando la ecuacién (2.9) que estima el valor de §
descrita en la metodologia del capitulo 2 y remplazando los valores correspondientes de
resistencia para traccion y compresion del modelo, expuestas en las ecuaciones (2.8) y (2.6)

se obtiene la ecuacion (3.1):
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S;R — s5°
(S12)?

0,6 0,8 * S$O 0,6 S$°
- 2
(0,6 + 55°)

S=4-

=4

5=-88 (3.1)

En la investigacion realizada por Li et al. se expresa que, si el valor de la constante es
&<0 no es posible identificar ninguna condicion significativa para obtener un valor real para
el coeficiente de interaccion Fi2 y en consecuencia cualquier eleccion de este coeficiente
conducira a un escenario de fuerza infinita bajo estados de tension distintos de la compresion

triaxial, dificultando la aplicabilidad del criterio de Tsai-Wu [38].

Con base en las consideraciones expuestas y los resultados obtenidos, se decide no
aplicar el criterio de Tsai-Wu para las simulaciones ya que una de las condiciones de este
trabajo es considerar valores de interaccion diferentes de cero. De manera que los resultados
de las simulaciones se presentaran con cuatro modelos de falla para las dos simetrias material,
dando como resultado 8 indices de fallay no 12 como se habia establecido en la metodologia
de la seccion 2.6.

3.3 RESULTADOS DE LAS SIMULACIONES

En esta seccion se presenta un resumen de los resultados obtenidos en los trabajos
experimentales, los cuales han sido la referencia de validacion para esta investigacion,
mostrando el nimero de muestras realizadas, la media, la desviacion estandar, el rango de la
carga de fractura y la zona de inicio de la falla, datos que seran contrastados con las

simulaciones para establecer el criterio de falla a recomendar para sefialar la falla del femur.

En la tabla 3.2 se encuentran los resultados de las simulaciones de los materiales
isotrdpico y ortotrdpico con los cuatro modelos de falla aplicados, la carga minima de fractura
y el lugar geométrico de inicio, representado por el elemento con el indice de falla

méaximo (EIF). Se sefiala en color azul los valores que tienen concordancia con los datos
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experimentales, tanto en el lugar de inicio de la fractura como para la carga necesaria de

rotura, y en color rojo los datos calificados como no aceptables.

Los elementos en los cuales se inicia la falla también son mostrados, el 38.7009,
97.148, 57.826 y 76.630 se localizan en el aspecto superior del fémur, mientras que los
elementos 68.765, 81.645 y 202.524 estan ubicados en la parte inferior del cuello femoral del
modelo de EF.

Tabla 3.2. Resultados de las simulaciones realizadas y datos experimentales de la literatura.

Keyak et al. [30] Juszczyk et al.[31]
# de muestras 18 12
Resultados
Experimen-
tales Cargas clij\lfractura min: 3,0 méx: 14,9 min: 4,6 méx: 10,3
(kN) ¥=84 s=31 X=69 s=17
Inicio de fractura Aspecto inferior del cuello Aspecto superior del cuello
Simetria material Isotrépica Ortotrdpica Isotrdpica Ortotrdpica
Caracteristicas de P P P P
la fractura «wy  FFoany BF ol ay BF gy EIF
Resultados
Numéricos BDPM 6,9 38.709 48 97.148 4,7 76.630 3,5 57.826
Modelo KEPM 7,1 68.765 6,5 81.645 5,6 76.630 5,2 38.709
defalla —\eym 75  68.765 7.1 202504 76630 51  76.630
BDVM 7,2 38.709 55 20.560 4,9 76.630 3,9 76.630

Nota: P es la carga minima de fractura; EIF es elemento de inicio de la fractura. Los resultados en azul se consideran
afines con los experimentos; los rojos se califican como no acordes.

Del grupo de modelos de falla expuestos en la tabla 3.2 se aprecia que el BDPM es
quien menos resultados afines muestra en relacion con los demas; si bien en la configuracion
de Keyak sefiala correctamente la carga minima de fractura para el material isotropico, no
coincide el lugar de inicio ya que el elemento 38.709 se encuentra en la parte superior de la
cabeza femoral, discrepando de los experimentos. Lo mismo ocurre con el material
ortotrépico, sefiala de manera errénea el lugar de fractura y ademas el valor necesario para
romper el fémur esta fuera del rango establecido, incumpliendo la condicion. En el caso de
Juszczyk, coincide el inicio de fractura para las dos simetrias material, pero los valores

simulados de carga se encuentran muy por debajo de la media.
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Por otro lado, se presenta la distincién segun la simetria material para cada modelo;
cuando la configuracion de carga se hace a los 20°, el modelo BDPM cambia de 6,9 kN a
4,8 kN considerando una reduccion de un 30 % de isotropico a ortotropico. Yaen la segunda
condicidén de carga (8°), al cambiar dicha simetria material, se produce una diferencia del
26 % entre los esfuerzos que producen las fractura.

Los modelos KEPM y KEVM se muestran similares, ambos logran tener resultados
afines a cada uno de los experimentos, con excepcidn para el caso Juszczyk segun el material
ortotrépico, donde el modelo KEVM no concuerda con la minima carga necesaria ya que

esta por debajo del rango predicho.

Analizando el comportamiento segun la simetria material de los resultados de carga
podemos ver que el modelo KEPM sufre una reduccién del 8 % al variar de isotrépico a
material ortotrépico, mientras que para el modelo KEVM es de un 5 % en la configuracion
de Keyak. Ya para el caso Juszczyk la constante de reduccion se mantiene, marcando valores

de 7 % y 15 % para los modelos KEPM y KEVM respectivamente.

Por ultimo, se presenta el modelo de falla BDVM indicando correctamente los valores
de carga minima de fractura y su lugar de inicio, segun la simetria ortotropica en el caso
Keyak. Sin embargo, ocurre un error al sefialar el lugar de inicio de falla para la simulacion
isotropica a pesar de predecir correctamente su carga. Por otro lado, para el caso Juszczyk
el modelo indica correctamente el sitio de inicio para las dos simetrias material, pero no logra
estimar los valores de esfuerzo para producir la fractura segln las pruebas experimentales,

presentando igual comportamiento que el modelo BDPM.

El valor de carga minima del modelo BDVM segun la configuracion Keyak presenta
una reduccion del 24 % al cambiar la simetria material de isotrépico a ortotrépico y del 20 %
en el caso de carga Juszczyk. Esta consistencia de reduccion, como puede notarse, se
presenta en todos los modelos de falla propuestos, lo que puede ser resultado de las
suposiciones aplicadas con respecto a las propiedades de ortotropia. Los datos reales en
cuanto a propiedades de resistencia existen solo para material isotropico, por ello en las
simulaciones se trabajé bajo el supuesto de que las propiedades de resistencia ortotrépicas
seguian el mismo comportamiento que las propiedades elasticas ortotropicas. Asi pues,
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justificaria que los modelos presenten resultados mas cercanos a los experimentos
unicamente bajo la simetria isotropica, llevando a considerar que no es necesario estimar un
modelo ortétropo para predecir la carga necesaria que produciria la falla del fémur, por lo

menos hasta tener datos reales de las propiedades para simetria material ortotropica.

Las fracturas ocurren siempre en la superficie donde esta el material cortical, el cual es
transversalmente isotropico. Por ello, es probable que esta sea otra razon de que el esfuerzo
que produce la simulacién isotropica presente mejores resultados. Considerando que el

esfuerzo que genera la fractura tiene la direccién perpendicular al plano de isotropia.

Con relacion al error de prediccion para sefialar el inicio de la falla en los modelos
BDVM y BDPM isotrdpicos, esto puede ser fruto de las estimaciones tomadas de Bayraktar,
ya que presenta una limitacion al ser valores fijos para cada rango de densidad. Aun asi, si
analizamos la prevision de la carga minima requerida de fractura bajo los criterios de
deformacion, el modelo BDVM es quien mejor se comporta al tener sus nimeros mas

proximos de la media con relacion a la informacidn empirica en la simetria isotropica.

Es importante también comparar la reduccion de la media entre los resultados de las
condiciones de borde, donde se asume que la Unica diferencia en cada caso de carga es la
inclinacion de aplicacién de la fuerza. En el caso de Keyak tenemos una media de 8,4 KN y
para el caso Juszczyk 6,9 KN. En consecuencia, se obtiene una reduccion del 18 % de la
resistencia del hueso en los resultados experimentales y, si realizamos la misma accién con
los datos numéricos isotropicos, dan como resultado una disminucién del 21 % para KEPM,
20 % para KEVM y 32 % para los modelos BDPM y BDVM.

De esta manera se puede asumir que los resultados numéricos de KEVM y KEPM, a
pesar de no estar tan cerca de la media de cada dato experimental, son acordes con los
mismos, validando las simulaciones realizadas. Sin embargo, se concede mayor prioridad a
quienes reproducen los datos mayores de carga, por este motivo se considera que presenta
una mejoria el modelo de falla KEVM.
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3.4 CRITERIO DE FALLA RECOMENDADO

De los criterios de falla adoptados para las simulaciones en esta investigacion, se puede
decir que el criterio KEPM cumple las condiciones de borde y predice sin error el lugar de
inicio de falla y el esfuerzo que produce la fractura. A pesar de esto, también se considera la
teoria KEVM, quien en todos los casos excepto el ortotropico de Juszczyk tiene resultados
acordes a los ensayos. Si descartamos los resultados de simetria material ortétropa en base a
los hallazgos presentados en la seccion anterior, el criterio EVM se mantiene como mejor
opcion ya que sus valores de carga minima necesaria son mas proximos a la media de los
experimentos en cada caso. Por otro lado, el criterio DVM no acierta el inicio de falla solo
para Keyak isotrépico, pero reproduce valores de carga mucho mejores que el criterio DPM,
marcando su nivel de mejoria versus este criterio. Aun asi, sefiala esfuerzos menores al del

modelo KEVM, de manera que este continia manteniéndose como mejor opcion.

Ademas, al cambiar unicamente la inclinacion del hueso, los resultados experimentales
presentaron una reduccion del 18 % del esfuerzo medio de fractura y el modelo que mejor
acierta esta singularidad es el KEVM, validando asi las simulaciones efectuadas ya que los

datos numeéricos tienen un comportamiento similar con la parte experimental.

Por otra parte, es posible que el bajo rendimiento asociado a los criterios DPM y DVM
se deba a las condiciones en las que se realiza la investigacion, provocando que no sean
criterios de falla para recomendar. Por consiguiente, una distribucion diferente de densidades
0 un cambio con los datos experimentales puede optimizar la capacidad predictiva de estas

teorias.



CAPITULO IV
CONCLUSIONES Y RECOMENDACIONES

En este capitulo se presentan las conclusiones y recomendaciones que la investigacion
ha producido con base en los resultados obtenidos segun la metodologia implementada y

posteriormente validados con las informaciones experimentales.
4.1 CONCLUSIONES

= Laimplementacion simultanea de los modelos de falla basados en esfuerzos (KEPM,
KEVM) y en deformaciones (BDPM, BDVM) en el modelo de elementos finitos
permitio mejorar alrededor del 38 % la precision de la estimacion de los pardmetros
de falla del fémur.

= Elusode TAC resultd una herramienta eficiente al momento de generar una malla 3D
ya que las informaciones que ofrece son especificas de la geometria 6sea del paciente,
brindando una restauracion personalizada.

= Laaplicacion del programa GrayValues en conjunto con los datos de las tomografias
computarizadas lograron calcular la densidad de cada uno de los elementos,
,permitiendo la clasificacion de los tejidos que comprende el modelo EF construido
para asignar sus respectivas propiedades.

= Fue posible crear un modelo de EF con todas las condiciones necesarias para realizar
simulaciones isotrdpicas y ortotropicas para un analisis de carga completo al incluir

los musculos necesarios en el ciclo de marcha.
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A través de las simulaciones realizadas en el modelo EF fue posible determinar el
lugar de inicio de la falla y la carga necesaria para producir la fractura, tanto para la
simetria material isotropica como ortotropica, estableciendo que la simetria material
isotropica ofrece mejores resultados que la simetria material ortotropica.

Se estima que la simetria ortotropica presentaria mejores resultados una vez se
realicen ensayos que permitan obtener sus propiedades de resistencia reales.

Los datos experimentales encontrados en la literatura permitieron validar las
simulaciones del modelo EF, registrando que los criterios basados en esfuerzos
reflejan mejores resultados. Entre estos, el modelo de falla KEVM es el que mejor
se ajusta a los resultados empiricos para el lugar geométrico de inicio de fallay la
carga necesaria de ruptura.

Las comparaciones de resultados muestran que los criterios basados en
deformaciones, BDPM y BDVM, no tienen correlacion con los experimentos; a pesar
de tener valores de carga muy proximos en la simetria isotropica para Keyak, no
logran predecir el lugar de inicio de falla. Por otro lado, en el caso de carga de
Juszczyk aciertan el lugar de inicio de fractura, pero los valores de carga estdn muy
por debajo de los datos experimentales.

Con base en los resultados obtenidos se concluye que hasta que no existan méas
resultados experimentales de los valores de resistencia basados en deformacién no
sera posible predecir correctamente las fracturas del fémur.

No se recomienda aplicar la teoria de Tsai-WU al carecer de todas las propiedades

que requiere ya que no fue posible asignar valores diferentes de cero para los



51

coeficientes de interaccidn por las propiedades de resistencia que se consideran para
el modelo femoral.

La teoria de la deformacién equivalente de von Mises presenté mejorias en contraste
con el criterio de la deformacidn principal maxima, pero no suficientes como para

establecerse como un criterio a recomendar.

4.2 RECOMENDACIONES

Realizar el modelo de elementos finitos del fémur proximal Unicamente como
isotropico, ya que el lugar donde se produce la fractura es hueso cortical, y este se
considera transversalmente isotropico.

La asignacion de propiedades de resistencia del modelo podria seguir otros criterios
diferentes a los de Bayraktar para simulaciones futuras y asi analizar su desempefio.
Analizar el comportamiento de las simulaciones con otras teorias basadas en
deformaciones y con valores de las propiedades de resistencia diferentes a las usadas
en esta investigacion para determinar si se presentan mejorias en la prediccion de la
fractura al utilizar datos reales ortotropicos para las propiedades de resistencia en el

modelado.
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