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1. OBJETIVOS

1.1. OBJETIVO GENERAL

Disefar una interfaz grafica que permita analizar por el método de elementos finitos

un par de vértebras lumbares sometidas a condiciones de carga combinada.

1.2. OBJETIVOS ESPECIFICOS

Desarrollar un modelo CAD de las dos vértebras lumbares utilizando el software de
disefio SOLIDWORKS.

Simular el comportamiento de las vértebras sometidas a diferentes cargas utilizando

el software de disefio asistido por computador COMSOL.

Disefiar una interfaz grafica portable que permita desarrollar diferentes tipos de

analisis por elementos finitos a las vértebras.
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2. PLANTEAMIENTO DEL PROBLEMA

La columna vertebral es una estructura compleja e importante la cual proporciona
apoyo y fuerza, asi como la capacidad de permitir al cuerpo rotar, doblar y estirar.
También es una parte vulnerable del cuerpo, la cual esta expuesta a lesiones

cervicales, dolor de espalda, escoliosis, etc. [1]

El dolor lumbar es una enfermedad comun y fuertemente asociada con la
degeneracion de los discos intervertebrales, generalmente en personas sedentarias
gue pasan horas sentadas en posiciones relativamente fijas, afectando su curvatura

natural. [1]

Este proyecto tiene como objetivo el desarrollo de una herramienta computacional
util para el andlisis de las vértebras lumbares en respuesta a la aplicacién de cargas

especificas para la rotacion, compresion, extension, etc.

13



3. ANTECEDENTES

Las vértebras y los discos intervertebrales permiten la flexibilidad de la columna y
actian como amortiguadores durante las actividades diarias. Dada la elevada
incidencia de lesiones en la espalda, nace la idea de crear una herramienta de
soporte para la medicina y la fisioterapia, la cual sirva como modelo guia para
diagnosticar lesiones lumbares. Se busca analizar por el método de los elementos
finitos el comportamiento que tienen las vértebras lumbares bajo la accion de cargas
especificas, en posturas determinadas del cuerpo, para encontrar los
correspondientes estados de esfuerzo que puedan ser correlacionados en futuras

etapas del proyecto con posibles lesiones.

La tematica del proyecto se origind en la electiva de elementos finitos de la facultad
de ingenieria mecatronica de la UNAB, a cargo del docente Sebastian Roa Prada
Ph.D. En ella de acuerdo a las tematicas vistas y a la investigacion del estado del
arte, se decidi6 que la temética de estudio para proyecto a optar a grado era de
disefiar una interfaz que permitiera desarrollar diferentes tipos de analisis por

elementos finitos a las vértebras lumbares sometidas a cargas combinadas.
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4. ESTADO DEL ARTE

El método de los elementos finitos hace referencia al modelado de estructuras por
medio de pequefios elementos llamados elementos finitos. Una funcién fisica es
asociada a cada uno de estos elementos. Cada elemento esta interconectado,
directa o indirectamente, por medio de interfaces comunes que pueden ser nodos
o lineas limite. Conociendo las caracteristicas fisicas del material del que esta
hecha la estructura, se puede determinar el comportamiento de cada nodo en

términos de propiedades de muchos otros elementos de la malla.

El diagnéstico de condiciones médicas por medio del método de elementos finitos
ha sido un tema de alrededor del mundo, y en el caso de lesiones lumbares, éste
tiene variedad de enfoques de acuerdo de las necesidades del contexto médico y/o
investigativo. Por lo cual, se pueden encontrar articulos que investigan la tematica,
de los cuales, en su mayoria, se centran en tres elementos que son indispensables
para el andlisis de los esfuerzos: las vértebras, los discos intervertebrales y las

propiedades fisicas de los materiales.

4.1. VERTEBRAS.

Existen diversas técnicas para la obtencion de la geometria a trabajar. Una de ellas
es la herramienta de escaneo 3D, donde por medio de un software se recopila la
informacion necesaria para la reconstruccidon del modelo tridimensional. La
tomografia computarizada utiliza un tomégrafo para mandar rayos x a través del

cuerpo del paciente y asi desarrollar imagenes 3D de las vértebras. [1]
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Figura 1 Proceso de modelado geométrico [1]

Al digitalizar las vértebras utilizando tomografia computarizada se produce un
modelo el cual tiene irregularidades que no son adecuadas para el desarrollo del
proyecto, para ello es necesario el uso de un sistema de escaneo laser mas
avanzado. Dicho sistema que escanea las superficies individuales de las vértebras
para crear una nube de puntos de muestras geométricas y asi poder reconstruir la
totalidad del modelo. [1]

Figura 2 Escaneo 3D de la vértebra [1]
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La tomografia computarizada mejora la definicién de las superficies, por lo tanto,
proporciona datos mas realistas. Las vértebras se modelan como cuerpos rigidos,
interconectados por elementos lineales viscoelasticos, y elementos musculares con

comportamientos activos y pasivos.

Figura 3 Reconstruccion por tomografia computarizada [2]

Para el desarrollo del modelo CAD por medio de una herramienta computacional
como Solidworks, Promechanica o 3-Matic, se utilizan medidas reales, y se
simplifica la geometria. La simplificacion de la geometria es un método para prevenir
errores de mallado. Generalmente aristas y/o puntos del modelo podrian llegar a

tener tolerancias mal escaladas debido a redondeos y chaflanes.

Figura 4 Modelo simplificado en Promechanica de la vértebra [3]

17



Los contornos 6seos y la reproduccion de las superficies de las vértebras permiten
obtener imégenes en excelente calidad utilizando algoritmos de alisado digital y
técnicas manuales de edicion. [3]

Figura 5 CAD por algoritmos digitales [2]

4.2. DISCOS INTERVERTEBRALES.

Las articulaciones del disco intervertebral se pueden modelar como juntas con seis
grados de libertad. Cuyas propiedades viscoelasticas fueron definidas por datos
experimentales de rigidez desarrollados en laboratorios de biomecanica. [3]

Figura 6 Sistema coordenado del disco intervertebral [2]
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El segmento C5-C6 se detalla para ilustrar las limitaciones del disco intervertebral
y la articulacién facetaria. El origen de los sistemas coordenados se ajusta
conforme a la altura del disco intervertebral. EI movimiento de cada vértebra es

definido por el sistema de coordenadas del cuerpo vertebral subyacente. [3]

; oo Facet joint

7. 4 Ligaments

Figura 7 Modelo de la columna cervical subaxial [2]

4.3. MUSCULOS LUMBARES

En la literatura se han encontrado diferentes formas de simular los musculos de
apoyo que soportan las vértebras, el software LifeMOD de biomecanica,
proporciona un modelo del sistema base esquelético que crea los ligamentos y
musculos que intervienen en el movimiento de la columna vertebral, donde es
posible modificar tamafios, pesos, longitudes, caracteristicas fisicas y cantidad de
campas que los componen. [1]
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Figura 8 Musculo multifido [1]

Los modelos de la literatura muestran tipicamente complejidad y realismo. OpenSim
es un software de codigo abierto que permite crear dichos modelos utilizando una

plataforma de disefio musculo-esquelética.

Figura 9 Modelo musculo-esquelético de la zona lumbar [43]
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Otra metodologia es el uso Matlab y Simulink para el modelado y simulacién de la
activacion de los musculos que intervienen en determinada funcién. Donde se
activan y desactivan los actuadores que corresponden a cada uno de los musculos,
posteriormente se debe importar dicha informacién al software visualNastran el cual

se usa para modelar el sistema utilizando elementos finitos. [4]

Fiber Type Databare buman_Sber_%pos mer
Cxko0ns contunty Trgay [
Macesame  WMack Fetooe Mace Muede Tendos Whols Favooe W 5% Smfnu‘
moss(g) Lojom) PCSA  Fo() LoT i) muscle  UMex
fem™2) t: ey
. I U WRURE WSUN DOCTNN W NROW W OW RN RCOE RO oo
o I, WU IR S | | [ f o § on f on Fon fm fieee
gl o e e e TS o f o0 o B Punn
Mascle o5 [ { [ [ [ [ [ [ [ i [ | ™ | I
Macie @7 I I I I L a8 & N [ [ on | O L
D § s 3 o ¥ § i 8. ¢ 30 4 { o | [ oo T
Marcte o [ { I | [ I s N f [ oo | [ I [
R J o ] o F 5§ ] e ¥ [ f v 1 on [ an—y f

Figura 10 Interfaz BuildMuscles [4]
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Figura 11 Simulacion del modelo [4]
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4.4. MODELADO DE HUESO UTILIZANDO ELEMENTOS FINITOS

La densitometria 6sea por tomografia computarizada cuantitativa permite obtener
modelos geométricos para predecir y estudiar lesiones que a simple vista son
dificiles de evaluar. Dicho procedimiento consiste en tomar muestras frescas de
cadaveres previamente autorizados por entidades de salud, y proceder a remover
los elementos los cuales seran posteriormente escaneados. Los cuerpos
vertebrales son sumergidos en agua y se obtienen cortes de hasta 1mm para ser

reconstruidos por algun software.

Para determinar ciertas caracteristicas como fracturas o fisuras, todos los
especimenes se cargan en forma de compresién uniaxial para asi analizar cada
esfuerzo equivalente que se presenta en la estructura. Una practica muy comuan es
realizar ensayos biomecanicos y comprimir a una velocidad constante los
especimenes obtenidos. La carga aplicada se mide frecuentemente por el software
del equipo y genera la curva de desplazamiento del material. El software Mitsubishi
Space simula diferentes tipos de componentes 0Oseos utilizando elementos
tetraédricos y triangulares. [5]

Existen técnicas mucho mas robustas para segmentar los cuerpos vertebrales por
medio de tomografias computarizadas. Una de ellas es el uso del método Voxel, el
cual desarrolla un analisis por elementos finitos de forma automatica basado en el
modelo geométrico de la vértebra reconstruido por tomografia computarizada y

realizando una distribucion volumétrica para cada pixel del modelo. [6]
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Como se mencionaba anteriormente, los experimentos biomecanicos de la columna
lumbar se llevan a cabo en cadaveres y los cuales pueden tener inconvenientes al
momento de la aplicacion de cargas. Muchos estudios pierden informacién
importante sobre la estructura 6sea a analizar. Los métodos existentes de analisis
numérico y de elementos finitos son beneficiosos para resolver este tipo de
inconvenientes. Basado en las imagenes médicas digitales estandar de Dicom, se
pueden obtener imagenes mas precisas. Ya que usa un disefio dimensional de
imagen que reduce efectivamente la pérdida de datos originales y mejora de la

velocidad del modelado. [7]

Otra alternativa utilizada por diferentes autores es el uso de MIMICS para la
obtencion de los modelos geométricos. MIMICS es un software el cual reconstruye
la estructura corporal del paciente utilizando tomografias computarizadas. Dichos
modelos pasan por procesos manuales de limpieza vy filtracion de volumenes para
definir la geometria. Consta de un umbral el cual identifica por medio de diferentes
densidades los tejidos del cuerpo, puede reconstruir desde hueso, hasta dientes y
piel. Posteriormente el modelo es exportado a 3-matic; un software de la misma
cada de MIMICS, Materialise. Donde se realiza el correspondiente analisis por

elementos finitos. [8]

45. CARGAS

Las fuerzas se aplican sobre el nudo central del cuerpo vertebral superior L3, en la
direccién correspondiente de los ejes de referencia solidarios con dicho cuerpo
vertebral. Los momentos respecto a estos mismos ejes se han introducido como
pares de fuerzas aplicadas sobre nudos periféricos pertenecientes a la seccion
transversal media del cuerpo vertebral. [9]
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| - Compresion
2 - Torsion

3 - Extension

4 - Flexion

5 - Flexion
Lateral

6 - Cortante
Anterior

7 - Cortante
Posterior

Figura 12 Cargas consideradas sobre el segmento L3-L4 [9]

El mecanismo de produccién del dolor lumbar es complejo en la mayoria de los
casos. Todos los planos anatomicos de la region lumbar contienen receptores
nociceptivos, sin embargo, existen localizaciones donde hay mas receptores y
donde son mas sensibles. Los lugares anatomicos donde pueden nacer las
lumbalgias son entonces: la parte posterior del disco intervertebral, las articulares

posteriores y el saco membranoso que cubre la médula espinal.

Las condiciones de apoyo del cuerpo vertebral permanecen iguales para todos los
casos de carga impidiendo las tres traslaciones y las rotaciones alrededor de los
tres ejes. Cuando se ejerce una fuerza de compresion axial, el disco se aplasta y
ensancha, el ndcleo se aplana, su presién interna aumenta de manera notable y se
transmite lateralmente hacia las fibras méas internas del nicleo; de este modo, la
presion vertical se transforma en fuerzas laterales y la tension de las fibras del anillo

aumenta. [10]
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Durante los movimientos de extension la vértebra superior se desplaza haciaatras,
el espacio intervertebral disminuye por atras y el nicleo se proyecta hacia delante,
de modo que se desplaza hacia las fibras anteriores del anillo aumentando la

tension de éstas.

Durante la flexion se produce el movimiento contrario, la vértebra superior se desliza
hacia delante y el espacio intervertebral disminuye en el borde anterior; el nacleo se
desplaza hacia atras de modo que se sitla sobre las fibras posteriores del anillo

aumentando la tension del mismo.

En la flexion lateral derecha la vértebra superior se inclina hacia el lado de la flexion,
el ndcleo pulposo se desplaza en la direccion opuesta y el anillo fibroso presenta
tension en la direccion opuesta. En la flexion lateral izquierda ocurre el movimiento

simétrico al descrito.

Extension

iy

Flexion Flexion lateral

Figura 13 Cargas de a) compresion b)
extension c) flexion y d) flexion lateral [10]
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4.6. PROPIEDADES FISICAS DE LOS MATERIALES.

Se propone el uso de la literatura para determinar qué propiedades fisicas se deben
utilizar, asi modelar correctamente el sistema deseado. Las propiedades fisicas
esenciales para el 6ptimo desarrollo del proyecto son: el médulo de Young vy el

Moédulo de Poisson.

Elmddulo de Young también conocido como modulo de elasticidad, es un pardmetro
gue caracteriza el comportamiento de un material elastico, segun la direccion en la

gue se aplica una fuerza.

El médulo de Young no caracteriza completamente las propiedades elasticas de un
sélido con respecto a una deformacién. Por ende, es necesario realizar ensayos de
traccion axial para determinar sus constantes. La dimensién aumenta en direccion
axial y se produce disminucion en las dimensiones transversales, sin que exista una

tension aplicada en esa direccion.

Figura 14 Ensayo de traccion axial [44]

El médulo de Poisson es un parametro caracteristico de cada material que indica
la relacién entre las deformaciones longitudinales que sufre el material en sentido
perpendicular a la fuerza aplicada y las deformaciones longitudinales en

direccién de la fuerza aplicada sobre el mismo.
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Poisson, basandose en la teoria molecular, demostré6 que, dentro de la zona
elastica de cada material, la relacion entre el acortamiento lateral unitario y el

alargamiento axial unitario es constante.
(4-6-1)

Experimentalmente se puede realizar una sensibilizacion del material aplicado a
un modelo de disco intervertebral y asi lograr analizar de manera éptima su

comportamiento para asi determinar las propiedades del médulo de Young y el

md&dulo de Poisson. [11]

Propiadades utilizadas en las Vertabras v Placas Termmales

Modulo de Young Aédulo de
(\MPa) Poisson Referencla

Veénehn &)

Placas Termunales 138 04 [17]

Figura 15 Propiedades utilizadas en las
vértebras y placas terminales [11]

Estudios determinan las propiedades de las vértebras realizando pruebas de
ensayos bajo las mismas condiciones de carga en vértebras de cerdos. Donde por

medio de cortes topograficos y de analisis computarizados establecen las

propiedades mecanicas de las vértebras.

Madulo de Young Relacién
Parte del modelo (MPa) de Poissol
Hueso cortical 1200 0.29
Hueso trabecular 100 0.29
Placa terminal 500 0.40
Disco terminal 34 0.40

Figura 16 Propiedades mecéanicas vertebrales [12]
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5. MARCO TEORICO

La espalda es una estructura compuesta de musculos, huesos, y otros tejidos que
forman el tronco, desde el cuello hasta la pelvis. Su parte central es la columna
vertebral, la cual sostiene el peso de la parte superior del cuerpo y en su interior
protege la médula espinal. La médula espinal desciende desde la base del cerebro
y se extiende en un adulto hasta justo por debajo del térax. Nervios pequefios entran
y salen de la médula espinal a través de espacio entre las vértebras. Los espacios
entre las vértebras se mantienen gracias a unas almohadillas de cartilago llamadas
discos intervertebrales, que permiten la flexibilidad de la espalda y actian como

amortiguadores para proteger los huesos cuando se mueve el cuerpo.

5.1. PESO CORPORAL

El peso corporal es unindicador frecuentemente utilizado para determinar el tamafo
de una persona. El cuerpo se puede dividir en varias secciones, cabeza, tronco, y
extremidades. Cada una de estas corresponde a un porcentaje de peso del cuerpo
de una persona. El tronco sin extremidades equivale aproximadamente el 50% del

peso corporal, una pierna al 16%, el brazo al 5%. [13]

5.2. COLUMNA VERTEBRAL.

La columna vertebral es una estructura esencialmente mecénica. Cada vértebrase
articula con otra a través de un complejo sistema de articulacién, ligamentos y

costillas. Aunque la columna presenta una estabilidad ligamentosa inherente. [14]
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La columna vertebral cumple tres funciones fundamentales:

1. Soporta la mitad superior del cuerpo, que gravita sobre ella en posicién
erecta.

2. Posee una flexibilidad suficiente para permitir los movimientos del tronco
en los tres planos, permitiendo no solo la marcha, sino el alcance y la carga
de objetos.

3. Protege las estructuras nerviosas medulares y radiculares.

La estabilidad y la resistencia de la columna vertebral vienen dadas de manera
intrinseca a través de los ligamentos, discos y musculos. La aplicacién a la medicina
de técnicas de ingenieria cada vez mas precisas ha permitido conocer las

propiedades mecanicas de diferentes estructuras de la columna.

5.3. PROPIEDADES BIOMECANICAS DE LAS ESTRUCTURAS
VERTEBRALES

La biomecénica de la columna vertebral y los problemas relacionados con ella son
un tema muy popular entre los investigadores. Actualmente se estan desarrollando
técnicas de computacidbn avanzadas para modelar, simular y analizar el
comportamiento de los segmentos de la columna. Los modelos computacionales
son muy importantes en la reconstruccion de situaciones de impacto, tales como
accidentes automovilisticos, donde soélo una pequefia gama de experimentos
pueden llevarse a cabo. Las investigaciones clinicas también exigen un mayor nivel
de apoyo de los modelos computacionales con el fin de ayudar en muchas

aplicaciones tales como diagndsticos de lesiones e implementacion de protesis. [4]
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El disco, los huesos y los ligamentos son materiales anisétropicos, es decir, sus
propiedades mecanicas varian segun la orientacion con que se aplican lasfuerzas.
Por ello el estudio completo exige que los materiales se sometan a fuerzas de

compresion, traccion, cizallamiento, rotacion y a esfuerzos de fatiga.

5.4. DISCO INTERVERTEBRAL

Los discos intervertebrales constituyen del 20-33% de la altura total de la columna
vertebral. En el disco intervertebral se distinguen tres partes: el nucleo pulposo, el

anillo fibroso, y el extremo cartilaginoso del platillo.

El nicleo pulposo esta localizado en su centro; se compone de una translicida red
de hilos fibrosos finos Su contenido de agua es del 70-90%; es mayor al nacer y
tiende a disminuir con la edad. Los nucleos lumbares ocupan del 30 al 50% del area
discal en una seccién transversal. Se han realizado experimentos en discos de
cadaver gue muestran el comportamiento viscoso del nidcleo pulposo que actla
como un liquido, incluso cuando existen degeneraciones. Debido a la disposicion
de las laminas concéntricas del anillo fibroso, estas acttan como un muelle
helicoidal que comprime el nucleo. Asi, debido a sus propiedades viscosas y
elasticas, el disco se comporta biomecanicamente como un elemento viscoelastico.
De este modo, al someter un disco a compresion, este aumenta su resistencia y

permite que la presion intradiscal sea mayor que la fuerza de la carga aplicada. [14]
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Anillo

Carilla articular
superior

FADAM.

transversa

iy Apofisis

espinosa

Figura 17 Disco intervertebral [15]

5.5. VERTEBRA

El disefio de la vértebra es el mismo en diferentes regiones de la columna vertebral,
el tamafio y volumen aumenta desde la primera vértebra cervical hasta la Ultima
vértebra lumbar. Este hecho es una adaptacién mecéanica al aumento progresivo de

las cargas a las cuales estan sometidas las vértebras.

Cara orticular pora Apdfisis rarsversa Hemicarillas para articular
el tubérculo de la costlia con ka cabeza de la costilla

Posterior

Figura 18 Vértebra [45]
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5.6. CUERPO VERTEBRAL

El cuerpo vertebral soporta grandes esfuerzos antes de fracturarse, dada la enorme
capacidad de absorcion de energia que posee el hueso esponjoso. La resistencia
de la vértebra disminuye con la edad, en especial a partir de los 40 afios. Estudios
demuestran que existe una correlacion entre la resistencia y la masa 6sea. Asi, la
pérdida progresiva de masas 6sea se traduce en una menor resistencia. Una

pérdida de masa del 25% supone una disminucion de resistencia del 50%. [14]

5.7. APOFISIS ARTICULARES

Las apdfisis articulares cumplen diferentes funciones en el contexto biomecanico.
En posicion recta soportan un 18% de las fuerzas de compresion, y contribuyen a
disminuir la presion intradiscal. En posicion de sentado, sin respaldo, es decir, en
ligera flexién de la columna, las carillas no actian; de ahi que la presion intradiscal
sea mayor en esta postura. En la posicion de sentado con respaldo, se disminuye
la presion en las apofisis articulares y también la fuerza de compresion en la parte
posterior del anillo. Las carillas articulares protegen al disco de las fuerzas de
cizallamiento y torsion, pero no estan disefiadas para resistir la fuerza de

compresion intervertebral, dicha funcion la asume el disco. [14]

5.8. ISTMO Y PEDICULOS

El istmo y pediculo se comportan como una unidad funcional y resisten cargas de
hasta 100kg. Cuando se estudia el arco neutral ante fuerzas ciclicas en flexion,
extension o torsidn, se observa que las tensiones se distribuyen en una zona comun

situada en la superficie interior del pediculo, en la unién con la ldmina. [14]
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5.9. MUSCULOS LUMBARES

Los musculos de la espalda realizan diversas funciones biomecanicas, entre ellas:
la extension y mantenimiento del tronco erguido. Todos los movimientos que
generar compresion o extension lo realizan los musculos de la espalda. Aunque son
musculos independientes trabajan generalmente como un conjunto, y por ello tienen
una gran fuerza y resistencia. Es importante mantenerlos fuertes para evitar las

tipicas lesiones; hernias discales, escoliosis, cifosis, etc. [16]

5.9.1. MUSCULO DORSAL ANCHO

Corresponde al musculo méas grande, ancho y fuerte de todo el tronco. El dorsal
ancho es un masculo plano y triangular, que cubre la region lumbar y las 6 Gltimas
vértebras toracicas. Los fasciculos del musculo se juntan en una fibra relativamente

estrecha en forma de espiral, de tal modo que la insercién es mas fuerte. [17]

Figura 19 Mdasculo dorsal ancho [17]
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5.9.2. MUSCULO CUADRADO LUMBAR

Este musculo no pertenece al grupo abdominal, el cual cierra la pared posterior del
abdomen; se origina en la Ultima costilla y desciende hacia la cresta iliaca y a las
apofisis transversas de las vértebras lumbares. Lateraliza el tronco y eleva la
cadera. [18]

Figura 20 Musculos cuadrado lumbar [18]

5.9.3. MUSCULO MULTIFIDO

Los musculos multifidos se extienden desde el sacro y la columna lumbar hasta la
columna cervical. Cada fasciculo muscular se dirige de forma oblicua hacia arriba
e interno insertandose en las espinosas vertebrales. La distancia entre vértebras
gue cubren depende de si es la parte superficial del masculo o bien la profunda.
[19]

Figura 21 Muasculo multifido [19]
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5.10. BIOMECANICA DE LA COLUMNA VERTEBRAL

Tanto la altura del disco y la longitud horizontal de la placa vertebral afectan la
amplitud del movimiento alcanzable durante el movimiento plano sagital de la
columna vertebral lumbar. EI mayor rango de movimiento se produce con la

combinacion de dichas caracteristicas.

Durante los movimientos de flexion, el anillo anterior de un disco lumbar se
comprime, mientras que las fibras posteriores se estiran. Del mismo modo, el nucleo

pulposo del disco se ablanda para controlar la flexion. [20]

El anillo posterior se extiende durante la flexion, mientras que el nicleo se comprime
sobre la pared posterior. La combinacion de estiramiento y la presion a este podria
llegar a producir hernia discal o alguna otra lesién lumbar. El disco intervertebral
puede verse facilmente afectado durante una combinacion de rotacion y flexion,

puesto que la carga se extiende a todas las fibras a la vez.

P = S p 3
\ l

Facet joint ——= DﬁDlsc anteriorly 7 A
open [ compressed J
{ A . !
a b ,
_é Disc posteriorly
|  compressed
Facet joint -
c closed

Figura 22 Orientacion de la vértebra bajo a) flexion,
b) posicién natural, c) extensién [20]
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Durante la extension, las estructuras anteriores estan bajo tension, mientras que las
estructuras posteriores se estiran y luego se comprimen. Los movimientos de
extensidon someten los cuerpos vertebrales a la rotacion sagital, las apofisis
articulares interiores se mueven hacia abajo, haciendo presion sobre la lamina de

la vértebra inferior.

Durante la rotacién, la resistencia a la torsion se proporciona por la orientacion de
las articulaciones facetarias, y por la cascara de hueso cortical de los propios
cuerpos vertebrales. Por otra parte, las fibras anulares del disco se estiran tanto

como su orientacion les permita.

La movilidad de cada uno de los segmentos vertebrales depende de la direccion del
movimiento y de la geometria anatomica de la columna. Cada uno de los segmentos
tiene restricciones en su movimiento, pero los 25 segmentos vertebrales en conjunto

proporcionan a la columna la mayor movilidad de todo el cuerpo.

La flexibilidad de la columna vertebral y su capacidad para soportar cargas, plantea
exigencias biomecanicas muy importantes para el cuerpo. La columna vertebral esta
adecuada para soportar cargas axiales; si se encuentra en estado saludable, puede

absorber cargas considerables, y tolerar cargas extraordinarias. [21]

Las cargas son absorbidas por los cuerpos vertebrales y por los discos
intervertebrales, siendo transferidas a las extremidades. Las superficies
transversales de los cuerpos vertebrales y de los discos desde C1 hasta L5, son
las encargadas de soportar la masa de la parte superior del tronco. Los discos
intervertebrales pueden tolerar cargas de compresion muy altas gracias a la presion
osmoética del nucleo. En este proceso se pierden hasta 10% de agua que se

recuperan en la fase de descarga. [21]
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Carga axial‘
Aprox. el 50%

de la carga
Aprox. el 50%  sobre la cortical

de la carga recae
sobre la estructura trabecular

Cortical

Figura 23 Distribucién de las cargas axiales en el cuerpo vertebral [21]

5.10.1. ESFUERZO TENSIONAL

Este esfuerzo tensional viene dado por las fuerzas de reaccion en los discos
intervertebrales al tener que sostener una carga. La fuerza sufrida por la columna
se hace maxima en la regién L5/S1; la zona entre la quinta vértebra lumbar y la
primera vértebra sacra. Esta region es la que soporta mayor carga mecanicay la

cual tiene alto riesgo de lesion.

El calculo de fuerzas en L5/S1 se basa en un modelo biomecéanico bidimensional en
el plano sagital. EI modelo esta formulado para calcular el esfuerzo lumbar a partir
del peso corporal, la altura de la persona, la carga y la postura que adopta la persona

al realizar el esfuerzo. [22]
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Consideraciones para el diagrama de cuerpo libre:

VARIABLE:
P

Lp

W

Lw

M

Lm

Peso de la carga

Distancia del centro de gravedad a la unidad vertebral L5/S1
Peso del tronco, cuello, cabeza y brazos

Distancia del centro de gravedad de W a LP

Fuerza que debenrealizar los musculos lumbares para mantener

esa posicion
Distancia de insercidon de los musculos lumbares a Lw

Angulo de inclinacion de la espalda

Figura 24 DCL Esfuerzo tensional [22]
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Lo primero que debe conocerse es la fuerza realizada por los musculos lumbares.
Para ello se aplica la ecuacion de equilibrio de momentos respecto de L5/S1, donde

el Unico valor desconocido es el de M:

Z T = WxLw + PxLp — MxLm = 0 (5-11-1)

Elpeso W se calcula a partir del peso corporal de la persona, ya que cada segmento
corporal de un individuo puede expresarse como una proporcion del peso total del

cuerpo Wtotal:

Wtronco = 50% de Wtotal (5-11-2)
Wceabeza + cuello = 8.49% de Wtotal=Wcab&cue (5-11-3)
Whbrazo = 5.1% de Wtotal (5-11-4)

La distancia Lw se calcula, segun la postura adoptada, a partir de los centros de
gravedad de cada uno de los segmentos corporales que intervienen; la situacion

de estos centros de gravedad se puede conocer en la literatura:

(Wtronco x Ltronco) + (Weab&cue x Lcab&cue) + (Whrazos x Lbrazos) (5-11-5)
Wtronco + Wcab&cue + Whrazos

Lw =
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El peso de la carga a sostener P y la distancia de la misma Lp se calculan
directamente. En cuanto a la distancia desde el punto de insercion de los masculos
lumbares a la unidad vertebral L5/S1, Lm, se estima de la literatura a partir de

estudios médicos en unos 5 cm.

Figura 25 Distancias postura [25]

Una vez conocida la fuerza realizada por los musculos lumbares sélo resta calcular

las tensiones mecanicas existentes en el disco intervertebral L5/S1:

C: Fuerza de compresion (normal).

S: Fuerza de cortante (tangencial).

Se calculan a partir de las ecuaciones de equilibrio de fuerzas en los ejes paralelo

y perpendicular a la columna vertebral:
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z Fx = Wxsena + PxSena — S = 0 (5-11-6)

z Fy = M + Wxcosa + Pxcosa — C = 0 (o117

De estas dos ecuaciones se obtienen los valores de la fuerza de compresion C y
de la de la cortante S que soporta el disco intervertebral L5/S1, ya que el resto de

variables son conocidas.
Como dato estimativo el NIOSH, National Institute of Occupational Safety and
Health, recomienda un valor maximo para la fuerza de compresion de 3.400 N para

hombres y un 25% menos para mujeres. En cuanto al cortante, los valores

permisibles son bastante menores, fijandose el limite en unos 1.750 N. [22]

Ejey

Figura 26 DCL calculo de fuerzas [22]
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Durante la flexién lateral del tronco, el movimiento puede estar centrado
principalmente en la columna dorsal o lumbar. Las formas de las carillasarticulares
en la columna dorsal permiten la flexion lateral, esta se encuentra restringida por
la caja toracica en un grado variable segun la persona. Los sistemas espino
transversales y transverso espinal de los musculos erectores de la columna, junto

con la musculatura abdominal, actian en la flexiéon lateral de la columna.

45| M 48
e e
N\ \ /

“. . \ /<
)
[/

Figura 27 Movilidad global de la columna [14]

Larotacién se combina con la flexion lateral del torax, también se produce un patron
combinado de rotacion y flexion lateral en la columna lumbar. La rotacion tiene lugar
tanto en la columna dorsal como a nivel lumbosacro. La rotacion lumbar, con
excepcion del nivel lumbosacro, es minima debido a la orientacion de las carillas
articulares. Durante la rotacion, la musculatura posterior y la abdominal actian a los
dos lados de la columna, cooperando la musculatura con la contralateral. El

movimiento pélvico es fundamental para aumentar la rotacion del tronco.

Figura 28 Angulos de flexion de la columna lumbar [14]

42



5.10.2. MECANICA DE LA COLUMNA VERTEBRAL.

La columna vertebral es una compleja estructura anatémica que proporciona el
marco béasico del cuerpo y protege la médula espinal. Se han utilizado diversos
métodos para estudiar la estructura y las funciones biomecéanicas de la columna
vertebral. La mayoria de estas técnicas usan datos de cadaveres o animales y no

abordan el problema de la variacién entre los pacientes [8].

Cuando el cuerpo realiza un movimiento, en la columna vertebral se generan
diferentes fendmenos que estan relacionados con las fuerzas que actlan sobre la
misma. Los elementos que conforman la columna (Vertebras, discos
intervertebrales, ligamentos y muasculos) presentan propiedades diferentes y
adaptables, ya que cambian con el tiempo y segun las exigencias de uso. En
consecuencia, dichos elementos tienen en comun que son materiales compuestos
definidos como anisétropos [23], lo que implica que sus propiedades varian de

acuerdo a la direcciéon de referencia.

La columna vertebral en primera instancia se puede modelar mecanicamente
mediante la ley de Hooke [24], de tal forma que el comportamiento de las vértebras,
los ligamentos y los discos intervertebrales queda modelado como un sistema masa
resorte con amortiguamiento. Tal modelo se considera una aproximacion funcional
para el andlisis de aspectos generales del comportamiento de la columna vertebral,
debido a que todo el modelo esta basado en un comportamiento lineal. La figura 29
muestra un modelo del cuerpo humano simplificado en términos de amortiguadores

y resortes.
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Figura 29 Modelado del cuerpo humano

Los elementos con forma de zigzag representan resortes y los elementos paralelos
a los resortes representan amortiguamiento. Los rectangulos representan

elementos de apoyo o soportes.

El modelo descrito previamente representa el comportamiento ideal de los
componentes de la columna vertebral, para definir un modelo con mayor fidelidad,
es necesario contemplar con mayor detalle las propiedades de los elementos de la
columna vertebral, un ejemplo claro es el disco intervertebral lumbar, el cual es un
tejido viscoelastico situado en el centro de dos cuerpos vertebrales, que es la
estructura cartilaginosa mas grande en el cuerpo humano que contribuye a la
flexibilidad y soporte de carga en la columna vertebral. Pueden transferir cargas de
trabajo, equilibrar el cuerpo, estabilizar la columna vertebral y absorber la vibraciéon
[25], [26]. Su comportamiento se puede aproximar utilizando los modelos de
Maxwell [27], Kelvin [28] o Burgers [29], que se expresan en términos de resortes y

amortiguadores.
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5.10.3. MODELAMIENTO DE TEJIDO BIOLOGICO.

En la realizacion de estudios biomecanicos, los tejidos biolégicos son tratados como
materiales de ingenieria, aplicando métodos y principios de ingenieria para su
estudio. Sin embargo, los tejidos vivos tienen caracteristicas diferentes a los
materiales de ingenieria, por ejemplo, los tejidos vivos pueden ser autoadaptables
y autorreparables. Es decir, pueden adaptarse a la demanda mecéanica cambiante
alterando sus propiedades y repararse a si mismos. Las propiedades mecanicas de
los tejidos vivos tienden a cambiar con la edad. La mayoria de los tejidos bioldgicos
son materiales compuestos con propiedades anisotropicas y no homogéneas. En
otras palabras, las propiedades mecéanicas de los tejidos vivos pueden variar de un
punto a otro dentro del tejido, y su respuesta a las fuerzas aplicas en diferentes
direcciones puede ser diferente. Ademas, casi todos los tejidos biologicos son de
naturaleza viscoelastica. Los materiales viscoelasticos, presentan una deformacion
y recuperacion paulatina cuando son sometidos a una carga y descarga. La
respuesta de tales materiales depende de la rapidez con la que se aplique o retire
la carga, y el grado de deformacion depende de la velocidad a la que se apliquen
las cargas que causan la deformacion. Viscoelasticidad se compone de dos
palabras: viscosidad y elasticidad. La viscosidad es una propiedad fluida y es una
medida de la resistencia al flujo. La elasticidad, por otra parte, es una propiedad
material sélida. Por lo tanto, un material viscoelastico es aquel que posee

propiedades tanto sdélidas como fluidas [30].

Un material eléstico tiene una relacion tension-deformacion Unica que es
independiente del tiempo o de la velocidad de deformacion. Los materiales
viscoelasticos muestran un comportamiento del material dependiente del tiempo. La
respuesta de un material viscoelastico a una tension aplicada no sélo depende de
la magnitud de la tension, sino también de la rapidez con la que se aplica o elimina

la tension del material. Por lo tanto, la relacién tensién-esfuerzo para un material
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viscoelastico no es unica, sino que es una funcion del tiempo o de la velocidad a la
gue se desarrollan las tensiones y tensiones en el material. Para un cuerpo eléstico,
la energia suministrada para deformar el cuerpo se almacena en el mismo como
energia potencia. Dicha energia estad disponible para devolver el cuerpo a su
tamano y formas originales una vez que el estrés aplicado es eliminado. Por otra
parte, en un cuerpo viscoelastico parte de la energia de la tension se almacena en
el cuerpo como energia potencial y otra parte de la misma se disipa como calor. De
esta forma una vez que la carga aplicada es eliminada, la energia potencial
almacenada esta disponible para recuperar la deformacion del material, pero no hay

energia disponible para que vuelva a su forma original [30].

Los resortes y los amortiguadores constituyen los componentes basicos de los
analisis de modelos viscoelasticos. Los resortes y amortiguadores conectados entre
si en varias formas se utilizan para construir modelos viscoelasticos empiricos. Los
resortes se utilizan para dar cuenta del comportamiento sélido elastico y los
amortiguadores se utilizan para describir el comportamiento del fluido viscoso. Se
supone que una fuerza (estrés) aplicada constantemente produce una deformacién
(tensidn) constante en un resorte y una tasa de deformacién (tensidn) constante en
un punto de ataque. La deformacion en un resorte es completamente recuperable
al liberar las fuerzas aplicadas, mientras que la deformacién que sufre el

amortiguador es permanente [30].

El modelo de Maxwell se forma conectando en serie un elemento elastico y un

elemento viscoso como se ve en la figura 30.
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Figura 30 Representacion del modelo de Maxwell

Material Plastico

El modelo de Maxwell con relacion a la fluencia estima la deformacion elastica inicial
pero la fluencia viscosa es lineal con el paso del tiempo, lo cual implica que no se
ajuste a la realidad. Sin embargo, el modelo de Maxwell es considerado un modelo
de facil interpretacion y andlisis, que sirve como base para sistemas complejos [31].
El modelo de Kelvin-Voight es un sistema conformado por un resorte y un
amortiguador conectados en paralelo, los cuales simulan la deformacién

viscoelastica. El modelo se ilustra en la figura.

Material
Plastico

Figura 31 Representacion esquematica del modelo de Kelvin-Voigt
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La expresion basica del modelo Kelvin-Voigt, explica de forma aproximada el
comportamiento real de como es la fluencia, teniendo en cuenta una fluencia de tipo
exponencial en funcién del tiempo. Lo cual, no es considerado en el modelo de
Maxwell. Por el contrario, el modelo de Kelvin-Voigt no explica la deformacion
instantanea, mientras que el modelo de Maxwell ofrece una buena aproximacion de
la deformacion elastica inicial. En conclusion, el modelo de Maxwell explica de forma
acertada la deformacion inicial elastica, pero falla en el modo en que ocurre la
deformacion creciente, puesto que la realidad demuestra que esta no es lineal sino
exponencial. Por otra parte, el modelo de Kelvin-Voigt explica el crecimiento de la
deformacion de tipo exponencial, pero no es capaz de determinar una deformacion
inicial [31].

Para evaluar biomecénicamente las opciones de tratamiento para las enfermedades
relacionadas con la columna vertebral y obtener una mejor comprension de su
comportamiento biomecanico, existen las metodologias In vitro, In vivo e In Silico.
La metodologia in silico es la mas utilizado para realizar estudios de la biomecanica
de la columna vertebral en la actualidad [26], basandose particularmente en el
andlisis de elementos finitos. El andlisis de elementos finitos es una técnica de
ingenieria estdndar generalmente utilizada en el disefio de aviones, maquinas y
puentes. Utilizando un software especial es posible modelar estructuras complejas,
dividiéndolas en numerosos elementos finitos simples, cada uno de los cuales es
facil de caracterizar y modelar matematicamente. Es un método numérico para
resolver problemas de ingenieria y fisica matematica que ha sido aplicando durante
los ultimos 40 afios para simular el comportamiento mecéanico de los huesos [23],
[32]. El modelado y calculo de elementos finitos puede ser aplicado para mostrar
caracteristicas biomecanicas detalladas de la zona lumbar y proporcionar
parametros intrinsecos (estrés, deformacién, energia de deformacion, etc.). Se han

desarrollado modelos de elementos finitos de la columna vertebral para evaluar las
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intervenciones quirdrgicas y también para investigar el riesgo de fractura en las
vértebras y la progresion de la degeneracion en los discos intervertebrales. Para
llevar a cabo los estudios in silico, es utilizado el método computacional basado en
imagenes TAC (Tomografia Axial Computarizada). Este método permite generar un
modelo geométrico y un modelo de elementos finitos para la vértebra de un sujeto
especifico. El modelo geométrico derivado de las imagenes de TAC representa las
caracteristicas tridimensionales de la anatomia de la vértebra. EI modelo geométrico
obtenido es posteriormente transformado en un modelo de elementos finitos con
propiedades de material, condiciones de contorno e interacciones entre modelos de
elementos multiples, el cual permite obtener la tension y la distribucién de tensiones
de toda la estructura mediante el estudio de la relacién entre el desplazamiento de
particulas y la fuerza de cada elemento [32], [33] , [26]. El andlisis de elementos
finitos facilita el proceso de disefio de prototipos, logrando que sean completamente
probados antes de que se fabrique un producto final y proporciona informacion que
puede ser utilizada en aplicaciones biomédicas, lo que reduce la dependencia de
experimentos con animales y cadaveres llegando a ser un complemento invaluable

en los estudios clinicos [8].

5.10.4. CARACTERIZACION MECANICANICA DEL HUESO

La mecénica y la ciencia de materiales estudian los efectos y la relacion entre las
fuerzas aplicadas sobre una estructura o cuerpo rigido y la deformacién producida.
El hueso es el elemento estructural primario del cuerpo humano. Los huesos forman
los blogues de construccion del sistema esquelético que protege los érganos
internos, proporciona enlaces cinematicos, proporciona sitios de union muscular y
facilita las acciones musculares y los movimientos corporales. El hueso tiene
propiedades estructurales y mecanicas Unicas que le permiten llevar a cabo dichas

funciones. En comparacién con otros materiales estructurales, el hueso es también
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Gnico en cuanto que se repara por si mismo. Ademas, puede alterar su forma,
comportamiento mecanico y propiedades mecéanicas para adaptarse a los cambios
en la demanda mecanica. Los principales factores que influyen en el
comportamiento mecanico del hueso son la composicién ésea, las propiedades
mecanicas de los tejidos que componen el hueso, el tamafio y la geometria del
hueso y la direccién, magnitud y velocidad de las cargas aplicadas. En términos
biolégicos, el hueso es un tejido conectivo que une varios elementos estructurales
del cuerpo. En términos mecanicos, es un material compuesto con varias fases
sélidas y fluidas. El hueso est4 conformado por células, una matriz mineral organica
de fibras y una sustancia basica que rodea a las fibras de colageno. Contiene
sustancias inorganicas en forma de sales minerales. EI componente inorganico del
hueso lo hace duro y relativamente rigido, y su componente organico proporciona
flexibilidad y resistencia. La composicién 6sea varia segun la especie, la edad, el
sexo, el tipo de hueso, el tipo de tejido 6seo y la presencia de enfermedades 0seas.
A nivel macroscopico, todos los huesos estan formados por dos tipos de tejidos. El
tejido 6seo cortical o compacto es un material denso que forma la concha externa
(corteza) de los huesos y la region diafisaria de los huesos largos. El tejido 6seo
esponjoso o trabecular consiste en placas delgadas (trabéculas) en una estructura
de malla suelta que esta encerrada por el hueso cortical. Los huesos estan rodeados

por una membrana fibrosa densa llamada periostio [30].

El hueso es un material no homogéneo porque consta de varias células, sustancias
organicas e inorganicas con diferentes propiedades de material. Es un material
anisotrépico porque sus propiedades mecéanicas son diferentes en diferentes
direcciones. Es decir, la respuesta mecéanica del hueso depende tanto de la
direccién como de la magnitud de la carga aplicada. Por ejemplo, la resistencia a la
compresion del hueso es mayor que su resistencia a la traccion. El hueso posee
propiedades viscoelasticas del material. La respuesta mecanica del hueso depende
de la velocidad a la que se aplican las cargas. Puede resistir cargas de aplicacién
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rapida mucho mejor que las cargas de aplicacion lenta. En otras palabras, el hueso

es mas rigido y mas fuerte a mayores velocidades de deformacion [30] .

La figura 32 presenta el diagrama de tensién-deformacion de traccion para el hueso
cortical. La curva se traza utilizando los promedios del médulo elastico, el médulo
de endurecimiento por deformacion, la tension maximay los valores de deformacion
maximos determinados para el hueso cortical femoral humano sometido a pruebas
de uso cortical bajo cargas de traccion y compresién aplicadas en direccién
longitudinal a una velocidad de deformacion moderada. La curva de la Figura 1 tiene
tres regiones distintas. En la region inicial de elasticidad lineal, la curva es casi una
linea recta y la pendiente de esta linea al mddulo elastico del hueso, que es
aproximadamente 17GPa. En la region intermedia, el hueso presenta un
comportamiento no lineal del material elastoplastico. En dicha regién también se
produce produccion de material. En la region final, el hueso exhibe un
comportamiento plastico lineal del material y el diagrama tension-deformacion es
otra linea recta. La pendiente de esta linea es el modulo de endurecimiento por
deformacion del tejido 6seo, que es de aproximadamente 0,9 GPa. El hueso se
fractura cuando la tensién de traccion es de unos 128 MPa, para lo cual la tensién
de traccion es de unos 0,026. Los mdédulos elasticos y los valores de resistencia
0sea dependen de muchos factores, incluyendo las condiciones de prueba como la

velocidad a la que se aplican las cargas [30].
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Figura 32 Diagrama tension-deformacion de traccion para el
hueso cortical humano cargado en la direccion longitudinal

El periostio cubre todo el hueso excepto las superficies articulares que estan

cubiertas con cartilago articular. [34].

La cantidad de hueso se define como la masa mineral o contenido mineral 6seo
(CMO, en g), expresada normalmente por unidad de area como densidad mineral
6sea (DMO, en g/cm?), parametro de referencia que se utiliza hoy en dia para
determinar la resistencia 6sea. Segun H.M. Frost (1987) [35] , las propiedades
geométricas y materiales 0seas estan interrelacionadas mediante un mecanismo
retroalimentado. Asi mismo, las propiedades estructurales estan determinadas por
las propiedades materiales y arquitectdnicas [36], por lo que cualquier cambio en
las propiedades estructurales debe explicarse con cambios en las propiedades
arquitecténicas, materiales, o en ambas. De ahi que las variables densitométricas
(CMO, DMO) resulten muchas veces insuficientes para determinar las propiedades
mecanicas del hueso. Hoy en dia se acepta el hecho de que la resistencia de un
hueso esta determinada por la integracién de dos variables: la cantidad y la calidad

Osea [37].
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A continuacion, se presenta una revision de los conceptos basicos de la mecéanica
de materiales que resultan clave para comprender cualquier determinacion o

estimacion de la resistencia biomecanica del hueso.

CARGA Y DESPLAZAMIENTO

Segun el trabajo de An, Barfield, & Draughn (1999), la fuerza (force, F) o carga (load,
P) es un vector con una magnitud, direccion y punto de aplicacion, que cuando actla
sobre un cuerpo cambia la velocidad o la forma del mismo. En Sistema Internacional
de Unidades se mide en Newton (N). Segun el angulo y la forma de aplicacién de la
fuerza, ésta puede clasificarse en compresion (compression, cuando el cambio en
la forma del objeto se manifiesta en forma de acortamiento), traccion o tension
(tension, si se manifiesta en forma de alargamiento) y corte o cizalladura (shear, si
produce cizallamiento del objeto). Aunque estos son los tres tipos de fuerzas puras,
en biomecéanica suelen aparecer muy a menudo las fuerzas de flexion (bending, que
producen la curvatura del objeto) (Figura 32). Los esfuerzos de flexion son
realmente esfuerzos de traccion-compresion de direccion normal a la fuerza
aplicada. La flexion tiene lugar cominmente en los huesos del esqueleto axial,
provocando fuerzas de traccion y alargamiento en la cara convexa del hueso, y

fuerzas de compresion y acortamiento en la cara concava [38].

Los diferentes tipos de fuerza a los que puede someterse un hueso se ilustran en la
figura 33. Las fuerzas que se categorizan como fuerzas puras son: las fuerzas de
compresion, traccién y corte; mientras que la flexion es resultado de la combinacién
de varios tipos de fuerzas que actlan simultdneamente. El contorno de color gris
indica la geometria inicial de la muestra, mientras que el contorno de color negro

muestra su forma al aplicarse la fuerza indicada [34].
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Figura 33 Tipos de fuerza a los que puede someterse un hueso

ESFUERZO Y DEFORMACION

Segun Currey (2001) [39] [38] el esfuerzo (stress, o) es la resistencia interna de un
objeto a una fuerza que actia sobre él, y se mide en pascales (Pa), siendo 1 Pa una
fuerza de 1 N distribuida en una superficie de 1 m?. En el caso del hueso, los valores
fisiolégicos de interés se encuentran en el intervalo de millones de pascales
(megapascales, MPa). La deformacion (strain, €) es el otro concepto necesario para
describir el comportamiento mecanico de los materiales y representa los cambios

en las dimensiones del objeto sometido a la fuerza.

De este modo, al someter un cuerpo a la accién de una fuerza, el cuerpo es capaz
de devolver toda la energia empleada en deformarlo una vez cesa dicha fuerza
(comportamiento elastico). Sin embargo, en algunas circunstancias esto no es
posible, resultando irreversible la deformacion sufrida (comportamiento plastico).
Por ejemplo, en la Figura 33 se muestra como se comporta el hueso silo sometemos
a la accion progresiva de una fuerza, de esta manera se producen los dos tipos de
deformacion de forma sucesiva, por lo que se dice que el hueso presenta un

comportamiento elastico-pléstico.
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Analizando la figura 34, se presenta la curva carga-desplazamiento (izquierda) y
curva esfuerzo-deformacion (derecha) tras la normalizacion de la primera
empleando las dimensiones del objeto. El punto de transicion entre la region elastica
y la region plastica se denomina punto de vencimiento o cesion (yield point), que
corresponde con la deformacion de vencimiento (yield strain, €y) y con el esfuerzo
de vencimiento o resistencia elastica maxima (yield stress, oy), que estima la

capacidad de un material de deformarse sin sufrir microfracturas.
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o / le Young ~ Omax
Rigidez ~ Y = g 7 orax,
8 7 Pmax Fractura (resistencia) Fractura
= Punto de  ~ = Punto de P
2 vencimiento e & vencimiento
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Desplazamiento (mm) Deformaciéon (mm)

Figura 34 Principios biomecanicos empleados en la
determinacion de las propiedades mecanicas del hueso

Las propiedades mecanicas de un material, son todas aquellas caracteristicas que
permiten diferenciarlo de otros, desde el punto de vista del comportamiento
mecanico. En este trabajo vamos a describir la rigidez y flexibilidad; y la resistencia
de los materiales.

RIGIDEZ Y FLEXIBILIDAD

La rigidez es una caracteristica de los materiales que hace que se necesiten
grandes esfuerzos para inducir una pequefa deformacion elastica en el material.
Corresponde a la pendiente de la region elastica de la curva carga-desplazamiento
o de la curva esfuerzo-deformacion (médulo de elasticidad o de Young. La

flexibilidad es la propiedad opuesta a la rigidez. Un material flexible es aquél que
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muestra una gran deformacion en la zona elastica, antes de alcanzar la zona
plastica. Un material con un moédulo de Young pequefio sufrirh grandes
deformaciones con pequefios esfuerzos, mientras que un material con un médulo

de Young elevado sufrira pequefias deformaciones con grandes esfuerzos [30].

RESISTENCIA

Podemos inferir que las caracteristicas obtenidas de la curva carga-desplazamiento
(fuerza méaxima, desplazamiento maximo, rigidez extrinseca y trabajo de rotura)
proporciona informacion relativa a las propiedades mecénicas extrinsecas o
estructurales, referidas al hueso como estructura. Sin embargo, la informacion que
se obtiene de la curva esfuerzo-deformacion (esfuerzo maximo, deformacion
maxima, moédulo de Young y tenacidad) se refiere al tejido 6seo como material,

conociéndose como propiedades biomecénicas intrinsecas o materiales.

Respecto a los conceptos referidos de las dimensiones del material tenemos el
coeficiente de Poisson, si se somete un objeto a una fuerza de compresién uniaxial,
sus dimensiones disminuyen en la direccidon de la fuerza (direccion longitudinal) y
aumentan en la direccién transversal. Si, por el contrario, aplicamos sobre el objeto
una fuerza de traccién o tension, las dimensiones del objeto disminuyen en la
direccién transversal y aumentan en la longitudinal (Figura 1). La relacién entre las

dos deformaciones viene dada por el coeficiente de Poisson [38]

El hueso es una geometria complicada compuesta por material no homogéneo,
anisotrépico, no lineal y viscoelastico, una de las mayores dificultades es definir de
forma precisa la geometria y las propiedades del hueso, por lo que diferentes
investigadores han destacado sus trabajos en este tema. Una primera aproximacion
para modelar huesos fue la ley de comportamiento 6seo de Julius Wolff en 1892,

quien sostuvo que el hueso debe su forma, densidad y propiedades a un proceso
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evolutivo de manera que éste se forma y transforma segun las cargas a las cuales

esta sometido, hasta poder soportar dichas cargas de una forma 6ptima [40].

Weaver y Chalmers (1966) fueron los primeros investigadores que publicaron sobre
la influencia de la densidad 6sea relacionada con la edad de diferentes pacientes y
el esfuerzo de fractura a compresion del hueso trabecular de las vértebras. Ellos
demostraron que el esfuerzo de fractura esta relacionado con el contenido de
mineral del hueso y es independiente de la edad y del sexo del paciente [41]. Las
mediciones de la densidad 6sea han permitido determinar la relacién que existe
entre la densidad y las propiedades mecéanicas del hueso. Se ha realizado
investigaciones entorno a relacionar estas dos propiedades por medio de las

tomografias axiales computarizadas.

Entre los avances que se han realizado en esta direccion se puede nombrar el
trabajo de Keyak, en 1990, quien presenté un método basado en una caja de
pixeles, para generar un modelo 3D para pacientes especificos, donde tanto la
geometria como las propiedades del hueso son extraidas de tomografias axiales
computarizadas. El método de ellos utiliza elementos cubicos de ocho nodos con
funciones de interpolacién lineales, tres grados de libertad translaciones por nodo y

propiedades de material isotropicas [42].

Marom y Linden en 1990 utilizaron datos de TAC para generar un modelo
tridimensional del hueso. Ellos reconstruyeron las secciones transversales de
imagenes pixel por pixel, de manera que gracias a la informacion del TAC podrian

obtener acceso directo a los datos compuestos de las estructuras 6seas [43].

Kullmer en 1998 desarroll6 diferentes subrutinas para el modelado éseo a partir de
TAC, proponiendo dos métodos: el primero en el cual se extrae la superficie de las

imagenes y se malla el soélido con un software comercial y el segundo donde se
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construye una malla de hexaedros donde cada pixel representa un elemento. En

este ultimo caso, se generod un algoritmo para reducir el nUmero de elementos y

suavizar la superficie. Cada uno de los métodos tiene ventajas y desventajas, y se

utilizan dependiendo de las necesidades que requiera el modelo [44].

Keyak en 1994 considerd que era necesario unificar todas las relaciones entre la
densidad, el médulo de elasticidad y el esfuerzo del hueso trabecular que hasta
entonces se habian publicado, y lleg6 a la conclusién de que todas las ecuaciones
existentes en la literatura proporcionan la misma relacion luego de ser convertidas
a una misma base y reafirmando que las Tomografias Axiales Computarizadas son
apropiadas para determinar las propiedades mecéanicas siempre y cuando se

calibren adecuadamente las imagenes [45].
5.11. LESIONES LUMBARES

La espalda se encuentra en la parte posterior del cuerpo y comprende el espacio
entre el cuello y el glateo. En la parte central se encuentra la columna formada por
vértebras que permiten el movimiento del cuerpo y actian de soporte. Es
comun que se produzcan lesiones de tipo muscular a este nivel secundario a
traumatismo o contracturas. No obstante, hay otras lesiones en la espalda que, pese

a ser menos comunes, pueden ocasionar dolor cronico y complicaciones a largo.

Por este motivo es fundamental conocer los métodos de prevencién de lesiones de
espalda y estar conscientes de las alternativas para su debido tratamiento como lo
son: los centros de entrenamiento deportivo, manejos farmacoldgicos,

intervencionistas, quirtrgicos y los métodos diagnosticos especializados. [46]
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5.11.1. DEGENERACION DEL DISCO INTERVERTEBRAL

La degeneracion del disco es el deterioro y la remodelacion de las propiedades
fisicas y quimicas de los tejidos, describe sintomas de dolor o entumecimiento
irradiado. Pacientes con dicha degeneracion deben ser tratados para evitar la

degeneracion total del disco y la progresién de la enfermedad.

Existen varias teorias que explican la posible degeneracion del disco: mecanicas,
guimicas, por edad, autoinmune, hereditarias e incluso factores genéticos. Hoy en
dia existen entidades que se encargan de investigar dicha patologia para entender
el rol que juega la vida cotidiana en la degeneracion de disco. Cientificos e
ingenieros estudian factores biomecénicos que podrian llegar a afectar el sistema

0seo disco ligamentario de la columna.

Todos los dias las estructuras lumbares de la espina estdn constantemente siendo
sometidas a cargas. La degeneracion del disco afecta tanto la geometria como las
propiedades de dichos cuerpos. Sila geometria cambia se espera que se disminuya
la flexibilidad, mientras que al cambiar las propiedades del material puede que
incremente. La medida en que cada uno de estos factores afecta el comportamiento
en la columna también depende de la direccion de la carga. Por dichas razones es
necesario realizar pruebas biomecanicas que incluyan tanto los modelos de carga

simples y como los complejos.

Con esta patologia, el disco se hace mas rigido, sufre una pérdida creciente de
elasticidad, movilidad y capacidad de distribucidon de cargas. Disminuye la
capacidad de imbibicion del nucleo, el disco se deshidrata y en consecuencia la

concentracion de colageno aumenta.
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Figura 35 Degeneracion del disco [46]

5.11.2. ENVEJECIMIENTO DE LOS DISCOS INTERVERTEBRALES

El disco intervertebral, como cualquier otro tejido del organismo, esta sometido a
cambios fisioldgicos de crecimiento y envejecimiento, el disco a partir de los 20 afios
empieza a envejecer, se deshidrata progresivamente, aumenta su rigidez y siendo
no tan clara la diferencia entre ndcleo pulposo y anillo fibroso. Uno de los
fendmenos mas significativos es la calcificacion de las placas terminales que
produce una fuerte reduccién de su permeabilidad y en consecuencia una
disminucion de nutrientes, un aumento de muerte celular y un incremento en la

presion interna del nacleo. [47]

Degeneracitn del disco

Izquierda: disco joven sano con & anlilo fibroso (1) y €l nucleo pulposo (2).
Derecha: degeneracon del disco con pérdida de contenido hidrico

Figura 36 Disco joven y envejecido [47]
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5.11.3. ESCOLIOSIS

La escoliosis es una curvatura lateral de la columna vertebral en la que tanto los
discos intervertebrales como los cuerpos vertebrales estdn acufiados. Se suele
asociar a torsion o rotacion de la columna. La escoliosis suele ser ocasionada por
defectos congénitos de la columna o surgir secundariamente a trastornos como la
distrofia neuromuscular. Sin embargo, en la mayor parte de los casos la causa es

desconocida, por lo que se denomina escoliosis idiopética. [47]

Figura 37 Escoliosis

5.11.4. ESPONDILOLISTESIS

La espondilolistesis es un desplazamiento horizontal hacia adelante de una vértebra
con relacion a otra. Puede ser consecuencia de una fractura en el puente 6seoque
conecta la porcidon anterior y posterior de la vértebra. El disco intervertebral situado
entre estas dos vértebras esta estirado y sometido a cargas anormales. La matriz
de este disco y en menor grado, de los discos adyacentes, muestra cambios

degenerativos en su composicion como pérdida de agua y de proteoglicanos.
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Figura 38 Espondilolistesis

5.11.5. ESPONDILOLISIS

Consiste en la rotura de la lamina de la vértebra, de tal forma que la articulacion
facetaria queda separada del resto. La vértebra que se afecta mas frecuentemente
es la quinta lumbar, seguida por la cuarta. En la mayoria de los casos en los que

la espondilolisis afecta la cuarta lumbar existe una sacralizacion de la quinta
lumbar.
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Figura 39 Espondilélisis
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5.11.6. ESTENOSIS ESPINAL

El estrechamiento del canal vertebral que se produce en la estenosis espinal
ocasiona compresion mecanica de las raices de los nervios espinales, con lo que
da lugar a sintomas como debilidad, alteracién de los reflejos, dolor o pérdida de
la sensibilidad o en ocasiones, no presentar sintomas. El estrechamiento del canal
puede, a su vez, estar causado por diversos factores, incluida la protrusion del disco
intervertebral en el espacio del canal, la formacién de hueso nuevo en las superficies

articulares y la presencia de artritis con inflamacion de otros tejidos conjuntivos

blandos.
W
&
Figura 40 Estenosis espinal
5.11.7. ESPINA BiFIDA

La espina bifida es una malformacion congénita del tubo neural, que se caracteriza
porque uno o varios arcos vertebrales posteriores no se fusionan correctamente

durante la gestacion y la médula espinal queda sin proteccion 6sea.

Meninges
Nedula espinal

Figura 41 Espina bifida
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5.11.8. SINDROME DEL PIRAMIDAL

El sindrome del piramidal es una causa rara y controvertida de ciatica caracterizada
por sintomas y signos de compresion del nervio ciatico en la regién del musculo

piramidal, en el punto donde atraviesa la escotadura ciatica mayor.

Figura 42 Sindrome piramidal

5.11.9. DISCO ROTO

La rotura del anillo posterior es bastante frecuente en los jovenes o adultos de edad
mediana fisicamente activos. En ocasiones, fragmentos de material del disco
atraviesan este desgarro y llegan hasta el canal vertebral provocando una hernia
discal. La irritacién o la compresién medular producen dolor intenso y parestesias

en la extremidad inferior.

bt e

Figura 43 Prolapso discal
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5.12. TEORIA DE FALLA

5.12.1. ENERGIA DE DISTORSION MAXIMA

Lateoria de falla de maxima energia de distorsion también conocida como teoria de
Von Mises , se presenta en materiales ductiles que son capaces de absorber una

cierta cantidad de energia antes de sufrir una falla. [48]

Esta teoria esta basada en los estudios realizados por Von Mises a una esfera
maciza, idealmente homogénea e isétropa e hidrostaticamente comprimida y
realizandole asi el estudio de los esfuerzos que actuaban sobre él, que lo conllevaria
posteriormente a plantear las ecuaciones. [28] Postula que la fluencia no es un
fendmeno de tensién o compresion simples, sino que esta relacionada con la

energia proveniente de la distorsion angular del elemento de esfuerzo. [49]
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Figura 44 Energia de distorsion

El esfuerzo maximo normalizado de Von Mises es utilizado por diferentes autores
para validacion experimental, en la cual comparan la magnitud de rotacion de las
vértebras en términos de angulos y cantidad de torque requerido para realizar los

movimientos. [50]
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Figura 45 Normalized maximum Von Mises Stress in posterior bone

Realizar pruebas biomecénicas utilizando maquinas de ensayos universales para
validar los resultados obtenidos por el analisis de elementos finitos al aplicar cargas
de flexiébn, compresion y extension sobre un sistema de vertebras es otra alternativa
frecuentemente utilizada en la literatura. El pardmetro de comparacion mas comuan
es la deformacién maxima de Von Mises con el cual determinan bajo que cargas

podria llegar a producirse unas fractura vertebral osteoporética. [51]
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Figura 46 Endplate Von Mises Stress Flexion
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6. DISENO METODOLOGICO

6.1. RECOPILACION INFORMACION BIBLIOGRAFICA.

Durante trabajo investigativo, es importante reconocer las tematicas que involucran
las vértebras lumbares, los discos intervertebrales y las lesiones lumbares. Asi

como sus caracteristicas.

6.2. DISENO CAD DE LAS VERTEBRAS LUMBARES.

El objetivo del disefio CAD, es la simplificacion de la estructura, ya que esto
facilitaria la tarea del trabajo por elementos finitos. Los modelos CAD se haran de
acuerdo a las medidas reales de dichas vértebras. Luego de tener el disefio de las
vértebras, se procedera a simplificar la estructura, disminuyendo el numero de
chaflanes. Se estudiara la posibilidad de realizar un escaneo 3d de los

componentes del sistema a analizar.

6.3. ANALISIS POR ELEMENTOS FINITOS.

Para el analisis por elementos finitos se tienen como parametros las caracteristicas
fisicas de las vértebras y las cargas a aplicar, que de acuerdo a la teoria permitiran
determinar las zonas donde se generan mayores esfuerzos. Entre ellas esta el
mddulo de Young, razdn de Poisson, la densidad, la magnitud y tipo de cargas a
aplicar. Ahora, para la seleccion de los mismos, se debera realizar una busqueda

del estado del arte de las caracteristicas propias de los elementos.
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6.4. RECOPILACION Y VALIDACION DE LOS RESULTADOS.

Al finalizar la primera parte del proyecto, se debe realizar una recopilacion de los
datos obtenidos de los andlisis por elementos finitos y validar con un médico

especialista de los resultados de simulacién.

6.5. DESARROLLO DE LA INTERFAZ GRAFICA.

Se espera tener una interfaz en la cual el usuario pueda variar la magnitud de las
cargas aplicadas para poder realizar diferentes tipos de andlisis y proveer los

resultados de forma automatizada.

6.6. DIFUSION DE RESULTADOS

Como parte de la etapa final del proyecto de investigacién se realizara la
recopilacion de la informacion, no s6lo como una mas de las herramientas didacticas
sino para contribuir de forma activa al conocimiento publico y a las aplicaciones de

la mecatrénica en la medicina.
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7. RESULTADOS

7.1. DISENO CAD

Para ver el proceso detallado del disefio CAD favor ver ANEXOL1.

Se opto por realizar un escaneo 3D de las vértebras L3, L4 y del disco intervertebral
gue se encuentra entre ellas, pues el objetivo de trabajar con los elementos finitos
es poder contar con un CAD lo mas cercano al componente en la vida real.
Logrando disminuir el porcentaje de error de los analisis y asi generar resultados

acordes a su comportamiento.

Teniendo la geometria se realiz6 un cambio de formato utilizando el software libre
meshconv ya que el formato en el cual se generaron los CAD de las vértebras y el

disco intervertebral por el escaneo 3D no permitia ser modificado en Solidworks.

Debido al cambio de formato se realizaron unos pasos para la correctaimportacion

de los nuevos modelos CAD a Solidworks.

Habiendo importado los modelos CAD con el respectivo formato, se procede a
realizar el ensamble de los modelos CAD en Solidworks para empezar importar y

trabajar con Comsol.
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7.2.  ANALISIS POR ELEMENTOS FINITOS

Para ver el proceso detallado del analisis por elementos finitos favor ver ANEXO?2.

Se procedi6 a la elaboracion del programa el analisis por elementos finitos

agregando la correspondiente dimensién, fisica y estudio.

Después de haber importado correctamente el modelo CAD, se realiza la asignacion

de parametros, funciones y la creacion de los nuevos sistemas de coordenadas.

Ya que al crear las relaciones de posicion entre modelos CAD en Solidworks,
existian ciertas zonas las cuales no tenian la misma distribucion de superficie, se
aplicaron operaciones virtuales en Comsol para mejorar la estructura de las

vértebras y el disco intervertebral

Se inicia el proceso de asignacion de material a los modelos CAD importados, la
aplicacion de las condiciones de frontera y la sensibilizacion del mallado para la

correspondiente simulacion.

70



7.3. INTERFAZ GRAFICA

Para ver el proceso detallado del desarrollo de la interfaz grafica, ver el ANEXOS3.

FORM EDITOR WINDOW The tabbed Form
FORM TAB—The Form @b in the ribbon Editor window allows you to move objects around

gives easy access to the Form Editor. by dragging. Click an object to edit ifs settings
] < —— —— =
® = = =
n e
FORM OBJEC | S—Each form contains form objects such SETTINGS WINDOW-—Click any application
as input fields, check boxes, graphics, buttons, and more. tree node or form object to see its assodated

Settings window.

Figura 47 Escritorio application builder Comsol [34]

El Application Builder permite a los ingenieros crear aplicaciones faciles de usar,
basado en sus simulaciones. Se personaliza la interfaz y se controlan las entradas
y salidas para simular procesos. Consta de un escritorio interactivo en el cual se
permite crear un modelo base de la interfaz de la aplicacién, donde por medio de
tareas, comandos y objetos se puede editar la base de la interfaz para asi tener
las herramientas necesarias que puedan cumplir con las funciones deseadas por

el programador.

71



7.4. RESUMEN RESULTADOS PRINCIPALES

Se logré cumplir con el objetivo de crear una interfaz grafica para el analisis por
elementos finitos de la respuesta de dos vértebras lumbares sometidas a cargas
combinadas. La interfaz tiene como parametros variables el peso de la persona y
el peso adicional al cual estara sometido el conjunto de vértebras. Consta de
herramientas Utiles para simular diferentes procesos los cuales se representan
como situaciones cotidianas, dichos procesos corresponden a las cargas
combinadas que se ven involucradas en el desarrollo de dichas posturas.

.
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Figura 49 Interfaz gréfica Figura 48 Simulacion
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8. VALIDACION

El informe de investigacion, que forma parte del proyecto de grado, da a conocer
los resultados obtenidos del proceso de elaboracion de “Simular el comportamiento
de las vértebras sometidas a diferentes cargas utilizando el software de disefio
asistido por computador COMSOL”, cuyo objetivo fundamental es conocer el

comportamiento del sistema de vértebras sometido a cargas combinadas.

Este proyecto se encuentrafinalizado conformado por resultados especificos de una
interfaz que permite realizar diversos tipos de andlisis por elementos finitos del
sistema compuesto por las vértebras L3, L4 y del disco intervertebral
correspondiente, y estd enfocado hacia la medicina y la fisioterapia, el cual sirva

como modelo guia para diagnosticar lesiones lumbares.

La validacion est4 basada segun el criterio profesional del Doctor Nicolas Prada,
médico especialista en ortopedia, Subespecialista en columna y en procedimientos
minimamente invasivos a este nivel, cuyas propuestas y recomendaciones con
respecto a los dominios y criterios acerca del quehacer fueron abordadas en su
totalidad para el desarrollo 6éptimo del proyecto. Teniendo en cuenta los criterios
de condiciones de fronteras, caracteristicas fisicas de los elementos y las
sugerencias respecto a las vértebras a trabajar, se determinaron las zonas
especificas en las cuales se producen los mayores esfuerzos, que se encuentran

en el arco posterior de las vértebras.

Doctor Nicolas Prada

Ortopedista Especialista en columna
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Mediante el uso de modelos de elementos finitos en una simulacién numérica, los
resultados deben ser confiables. La correlacion entre los resultados por elementos
finitos y los resultados experimentales Puede conducir a utilizar las predicciones del

modelo con confianza.

Recientemente hay muchas tecnologias para evaluar y mejorar la precision y validez
de los modelos por elementos finitos lineales y no lineales. En las simulaciones
numeéricas de la biomecénica, para la evaluacion de la exactitud de la prediccion, se
validan experimentalmente de los resultados numéricos. Esto permite al analista
mejorar la calidad, fiabilidad del modelo y metodologia del modelado. Si hay muy
poco acuerdo entre los datos analiticos y experimentales, se debe a los diferentes
modelos propuestos por el software de simulacion, las propiedades de los
materiales y las condiciones de carga. El uso de ciertas técnicas numéricas para
la actualizacion de modelos permite al usuario crear modelos mejorados que

representan la realidad mucho mejor que los originales.

8.1. VALIDACION BAJO FLEXION

Se generaron modelos tridimensionales por elementos finitos de una unidad espinal
funcional. Para crear estos modelos, se obtuvieron tomografias computarizadas de
un segmento lumbar L2-L3 de un joven sano. Las secciones se reconstruyeron
automaticamente a intervalos de 1 mm de espesor con un intervalo de 1 mm por
el escaner. Con el software hecho a medida los datos de CT fueron traducidos y
las partes 6seas segmentadas. Los puntos clave resultantes se transfirieron al
software comercial CAD-FEM y se construyé un modelo soélido de los dos cuerpos

vertebrales y los elementos posteriores. [31]
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Figura 50 Modelo CAD

Material Element type Elastic modulus (MPa) Poisson No. of elements
ratio
Total L2/L3
Cancellous 8-nodebrick C3D8  Varied: 30, 50.100% 200,500, 02 20160 10368/9792
1000

Corticalis C3D8 12,000 03 1680 864/816
Endplate C3D8 1000 04 1872 624 each
Posterior 6-node wedge C3ID6 3300 025 4 1069/700
elements 4-node tetrahedral 5

C3D4

C3D8 1760
Cartilage C3D8 10 04 a6 2*24 each

Figura 51 Propiedades de los materiales

Las propiedades de los materiales asignados fueron adaptadas de estudios previos
de elementos finitos y se asumié que eran lineales, homogéneas e isotropicas. Sus
valores y las especificaciones de los elementos elegidos se presentan en la

siguiente ilustracion.

Las articulaciones de las facetas se trataron como un problema de contacto
tridimensional no lineal, incluyendo la friccion. Se definié la interaccion de
deslizamiento finito, permitiendo cualquier movimiento arbitrario de las superficies,

es decir, separacion, deslizamiento y rotacion.
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Las fuerzas se distribuyeron a los nodos en la superficie superior del segmento de
movimiento, en la superficie superior de L2 y en los nodos superiores de los
correspondientes elementos posteriores. La condicion de carga de flexion fue

modelada como una fuerza resultante de 1000 N.

Flexion
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Figura 52 Distribucién de Von Mises bajo flexion

Teniendo en cuenta los la carga bajo flexion mencionada anteriormente, se opto por

simular flexién con una carga de 1000N en el modelo del proyecto.

Figura 53 Esfuerzo de Von Mises
Méximo y Minimo validacion flexion
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El valor del esfuerzo maximo de Von Mises del proyecto del autor es
aproximadamente de 0.88 Mpa a 1.22 Mpa. El de esfuerzo maximo de Von Mises

obtenido en el desarrollo de este proyecto corresponde a un valor de 0.9055 Mpa.

Este dato se encuentra en el rango de valores obtenidos por el autor, por ende, se
asume que el modelo del sistema es eficiente para el 6ptimo desarrollo del proyecto.

Figura 54 Representacion del esfuerzo de
Von Mises como booleano

El resultado corresponde a una expresion booleana que se evalla como 1, paratrue
0 0, para false. En areas donde la expresion se evalla a 1, se supera elmargen de

seguridad.

La representacion del esfuerzo como booleano, permite comparar las zonas donde
se presenta el mayor esfuerzo, el cual concuerda con la ubicacién obtenida por el

autor en la parte superior de la vértebra.

Ya que los modelos CAD fueron obtenidos por medio de tomografia computarizada
y son equivalentes porque constan de dos vértebras lumbares, y un disco
intervertebral. Se puede concluir que la simulacién cumple con las expectativas de

validacion al obtener resultados semejantes.
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8.2. VALIDACION BAJO EXTENSION

De acuerdo a lo mencionado anteriormente en la validacién por flexion, el autor
aplica la misma carga de 1000N sobre la superficie superior de la vértebra L2. El

cual obtiene la siguiente distribucion. [31]

Extension

Mises stress (MPa)
0 0.22 0.44 0.66 0.88 1.0 max

N N W ]
Figura 55 Distribucién de Von Mises bajo extension

Se puede apreciar como los valores del esfuerzo de Von Mises aumentan arangos
superiores de 1 Mpa sobre el cuerpo vertebral superior. Al simular con las mismas
condiciones se obtiene que cuando se aplica la carga de extension el valor maximo
del esfuerzo de Von Mises es de 1.02736 Mpa.

Figura 56 Esfuerzo de Von Mises Maximo y
Minimo validacién extension
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9. CONCLUSIONES

En este proyecto se disefié una interfaz grafica capaz de realizar diferentes tipos de
analisis por elementos finitos al conjunto de vértebras lumbares L3, disco
intervertebral y vértebra L4. Sin embargo, es el primer paso para entender la
biomecanica de la columna vertebral. A su vez, Proporciona un modelo para

aplicaciones clinicas e investigaciones futuras.

Los resultados obtenidos concuerdan con la teoria del esfuerzo y desplazamiento
que gener6 como resultado el estudio realizado por Kim Tho Hynh [1]. Las
superficies que sufren mayor esfuerzo, se encuentran en la zona posterior de las
vértebras, en la apofisis transversas y pediculo. Cabe recalcar que este trabajo de
investigacion se infiere que las cargas aplicadas fueron directamente sobre toda la
estructura de la columna vertebral, y, por ende, se distribuye mejor la fuerza
aplicada. Al tener como pauta, diferentes condiciones de frontera, el sistema es
diferente, pero se puede evidenciar que las zonas donde se encuentra el mayor
esfuerzo y en la cual se produce mayor deformacion de las entidades concuerdan

con las alcanzadas en el desarrollo de este proyecto.

Los resultados claramente demuestran que existen zonas de riesgo cerca a la
médula espinal las cuales podrian ser estudiadas para asi comprender mejor
algunas patologias, tales como déficits neuroldgicos. La biomecanica presentada
en el modelo podria mejorarse en el futuro teniendo en cuenta el comportamiento
de los tejidos blandos, tendones y musculos, introduciendo nuevas variables que

permiten modelar mejor el sistema.
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De acuerdo con las observaciones previas realizadas por el Doctor Nicolas Prada
Ortopedista Especialista en columna, el area con mayor esfuerzo en el sistema es
coherente con larealidad, ya que, en gran parte de los casos asociados con dolores

lumbares, han sido ubicados en la seccion de las apdfisis.

Como todo proyecto de analisis por elementos finitos, la validacion de los resultados
juega una parte primordial en su desarrollo. Se realizaron dos validaciones basado
en la teoria, de las cuales se puede resaltar que la magnitud del esfuerzo de Von
Mises y las zonas de mayor esfuerzo no difieren del todo. Para la validacion por
flexion, se obtuvieron resultados similares, de 0.8Mpa y 0.9 Mpa. Esta similitud se
debe a que las propiedades mecanicas eran similares, y que la geometria de las
vértebras eran semejantes. A diferencia de la validacién por compresién, donde la
geometria era muy diferente, los valores del esfuerzo resultante de Von Mises
fueron de 0.11Mpa y 028Mpa.

La interfaz gréafica es totalmente funcional, permite simular diversas situaciones a
las cuales podrian someterse el par de vértebras. Dicha aplicacién se desarrollo
para uso de la medicina como una herramienta que proporcione una perspectiva
diferente al médico para poder determinar en qué situacion se encuentra el paciente
en términos de qué tanto se ve afectado el sistema lumbar, y poder dar su
apreciacion sobre el tratamiento a seguir. Con respecto a lo anterior, el especialista
el Doctor Nicolas Prada, afirma que el desarrollo de la aplicacion podria llegar a
tener gran impacto en el area de la fisioterapia, puesto que seria una herramienta
para prevenir invasiones innecesarias al paciente en el momento de realizar los

procedimientos médicos.
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Usando el modelo presentado en la interfaz grafica se pueden simular diferentes
situaciones cotidianas para llegar a predecir deformaciones y estimar riesgos
clinicos, los cuales puedan prevenir dafios pos operatorios. ES importante conocer
las limitaciones del cuerpo, para asi prevenir futuras lesiones que se podrian
presentar por realizar movimientos bruscos e inapropiados. Es recomendable tener
una buena postura en el trabajo, promover la seguridad laboral y la salud

ocupacional con el fin de evitar dichas lesiones y poder ser eficiente.
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11. ANEXOS

11.1. ANEXO 1

11.1.1. OBTENCION DEL MODELO CAD

Numérica Ltda es una empresa de base tecnoldgica que tiene como objetivo ofrecer
a sus clientes innovadoras soluciones tecnoldgicas que les puedan ayudar a
evolucionar y optimizar sus procesos y productos. Con el apoyo de dicha empresa,
se logr6 obtener un modelo de las vértebras lumbares L3, L4 y del disco

intervertebral correspondiente utilizando un scanner 3D.

Figura 57 Modelo CAD escaneo del disco

Figura 58 Modelo CAD escaneo de la vértebra L3

87



Figura 59 Modelo CAD escaneo de la vértebra L4

Ya que los modelos CAD de las vértebras y el disco intervertebral al sergenerados
por el software del scanner 3D se crean con un formato tipo .OBJ, estos deben ser
pasados por un proceso de conversion de formato para lograr ser importados
correctamente al software Solidworks. Para dicho procedimiento se utilizé
meshconv, el cual es un software libre para conversion de modelos 3D ejecutable
en el sistema operativo en disco, descargable en la URL:

http://www.cs.princeton.edu/~min/meshconv/.

11.1.2.  INSTRUCCIONES USO DEL SOFTWARE MESHCONV

1. Abrir el ejecutor del sistema operativo en disco

2. Usar el comando cd para ubicarse en el folder donde se encuentre el
ejecutable de meshconv.exe y el CAD a convertir.

3. Se procede a convertir el CAD a diferente
formato. Ej: meshconv D.OBJ —c stl
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BEA Command Prompt

slszerssjrang_BAAXcd Coslserssjrang_BAB@~Desktopsmodel

UzerssJjrang_ 888~ Dezktop mode l1>meshconu

—— meszshconv 3D mesh converter. version 1.17. build #1738, timestamp 2015%-85-21

1:28:8
— written by Patrick Min. 1797 - 2815

imer I[main timer]l started
zage: meshconu {model filespec» [-c <output filetype>] [-o <output filename>] [
optionz>]
shen reading URML:

—ph: print URML hierarchy info

—sc <nr*: sphere complexity. Resulting spheres have (2 * sc * sc) triangles <d
efault 38, minimum 4>

—cc <nr*: cylinder complexity. Resulting cylinders have ¢4 * cc? triangles ({de
fault 18, minimum 4>
shen converting to URHML:

—wrnlver [1i2]1 : specify URHML version
when converting from URML to OBJ:

—sq : write a separate 0BJ group for every lowest level URML grouping node
when converting from URML to ASCII STL ¢=so add —-ascii>:

—sg = write a separate STL file for every lowest level URML grouping node

—sf : write a separate 8TL file for ever

Figura 60 Instrucciones 1y 2 meshconv

BN Command Prompt

NUserssjrang_BABNDesktop mode 1*meshconv D.OBJ —¢ stl

—— meszhconv 3D mesh converter, version 1.17. build #1738, timestamp 2015-085-21

1:20:98
—— written by Patrick Min, 1997 - 20815

imer L[main timer] started
will convert to [stl]

eshFileldentifier: :»#create_mesh_file<D.OBJ>
ObjMeshFile:: load<{D.0BJ>
455 lines read
[Read 296 faces. 158 vertices.
ezh::remove_zero_area_faces
checked 296 faces, removed B faces
esh::fix_duplicates
imer [find duplicates] started
158 done,. found B duplicates
imer [find duplicates] stopped at B.PA3 seconds
eshFileldentifier: :#create_mech_file<D.st1ld
[St1MeshFile: tzave<D.st1}
filename [D]1
STIL file type: BINARY
[Et1MeshFile: :zave_hinary
esh::triangulate, initial number of faces: 296
will add B faces
will remove B out of 296 faces
esh: purge_removed_faces
imer [purgel] started
imer [purgel stopped at B seconds
final number of faces: 296 (initial was 296>
esh::count_polygon_types
line segments:
triangles: 296
guads= A
other polygons: A
srote 296 faces
imer [main timer] stopped at B.863 seconds

Figura 61 Instruccion 3 meshconv
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11.1.3. INSTRUCCIONES IMPORTACION SOLIDWORKS

Para la importacién a Solidworks se deben seguir una serie de pasos para que se

abran correctamente los CAD.

1. Abrir Solidworks y hacer clic en abrir.

2. Cambiar tipo de dato a STL.

3. Clic en opciones y configurar para cuerpo sélido.
4. Asignar unidades de milimetros.

5. Clic en aceptar

11.1.4. ENSAMBLE DE LOS CAD

Se genera el ensamble de los modelos CAD de las vértebras lumbares L3, L4 ydel
disco intervertebral. Las relaciones de posicion que se implementaron fueron

relaciones de posicion y de contacto.

90



11.2. ANEXO 2
11.2.1. PREPROCESO

IMPORTACION MODELO CAD

Antes de realizar la importacién de los CAD a Comsol, se puede utilizar el Model
Wizard para crear de forma interactiva y sencilla la base del analisis. Que
corresponde a la dimensién de la geometria, la fisica a utilizar y el tipo de estudio.
Del mismo modo se puede crear un modelo en blanco e ingresar la configuracion
correspondiente.

New

Model

.mph

Figura 62 Model wizard Comsol

Select Space Dimension

]
wm | 9 R

| l

2D D
= Axisymmetric EE Axisymmetric L o

Figura 63 Dimension

4 55 Structural Mechanics
== Solid Mechanics (solid)
[7] Shell {shell)
7] Membrane (mbrm)
;-( Beam (beam)
s Truss (truss)

Add
Added physics interfaces:

5= Solid Mechanics (solid2)

Figura 64 Fisica
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Select Study

4 ~b Preset Studies for Selected Physics Interfaces
ot Eigenfrequency
M Frequency Domain
M Frequency-Domain Modal
|; Linear Buckling
Ig Modal Reduced Order Model
[, Prestressed Analysis, Eigenfrequency
E Prestressed Analysis, Frequency Domain
E Stationary
[ Time Dependent
B Time-Dependent Modal

Added study:
IZ Stationary
Added physics interfaces:

5= Solid Mechanics (solid2)

e Physics
Help @ Cancel D\/ Done

| Add Selected Study and Physics Interfaces and Finish

Figura 65 Estudio

Se opto por utilizar el médulo de mecanica estructural de comsol ya que define de
forma eficiente las caracteristicas para el analisis de esfuerzos, deformaciones y
la mecanica general de los sélidos resolviendo los desplazamientos. Se seleccion6
el estudio estacionario ya que, en conjunto con el médulo de mecénica de sdlidos,

permite calcular deformaciones, tensiones y esfuerzos.

Comsol tiene una interfaz de Livelink con Solidworks que permite al usuario importar
los componentes que se encuentren actualmente en la plataforma de Solidworks.
Para la importacion se debe hacer clic derecho en Geometry 1, seleccionar Livelink

interfaces y seguidamente dar clic en Livelink for SOLIDWORKS.
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P B T e M R s e

- **" Geometry

*FormU B Build Al Fa Length unit:
== Materials m
4 & solid Mec 5 Import R
s Linear b LiveLink Interfaces ¥ | €2 Livelink for AutcCAD
o
- Freel | o 3 Livelink for Inventor
B Initial yf - Block
A Mesh 1 = Cone 2 Livelink for PTC Creo Parametric
4 ot Study 1 ) Cylinder 2 Livelink for PTC Pro/EMGIMEER
Eﬂtephﬂtat . B
@ Results 5 Sphere & Livelink for Revit
Mare Primitives v | @8 Livelink for SOLIDWORKS
B Work Plane 2 Livelink for Solid Edge

Figura 66 Livelink Solidworks

Realizar esta operacion abrira una ventana que permitira sincronizar Comsol con
Solidworks.

welink for SOLIDWOR

% Build Selected « [E§ Build All Objects

Label: Livelink for SOLIDWORKS 1

Synchronize

Synchronize

Figura 67 Sincronizacion Comsol y Solidworks

Dar clic en Synchronize para sincronizar y hacer clic en Build All Objects para

terminar de importar el modelo desde Solidworks.



DEFINICION DE PARAMETROS

Se definieron parametros de peso, gravedad y torque. Los paradmetros peso y
gravedad se remplazaran en una funcién correspondiente a la fuerza total que se
aplicara de diferentes formas para simular las cargas. El parametro de torque sera

utilizado para simular un par aplicado sobre las componentes.

L

Mame  Expression Value
Pesol 50%0.6[kg] 30 kg
Gravedad | 9.8[m/s"2] 9.8 m/s*

MYoung_V... 200000000[Pa] 2.0000E2 Pa
Densidad_... 1908[kg/m"3] 1508 kg,"r‘n!'

MPoisson_... 0.3 0.3
MYoung_... 4200000[Pa] 4, 200086 Pa
Densidad_... 1045[kg/m"3] 1045 kg,"r‘n!'
MPoisson_... 0.43 0.45

Pesod 3lkg] 3 kg

Figura 68 Parametros del programa

Torgue F*1[rm] Mem
F Pesol*Gravedad M
F2 Pesol*Gravedad M

Figura 69 Variables



SISTEMAS DE COORDENADAS

Se crearon tres sistemas de coordenadas diferentes ademas del global predefinido

en Comsol para simular el torque.

El sistema de coordenada global corresponde al default de Comsol, es decir

coordenadas rectangulares predefinidas por el software.

2

A

Figura 70 Sistema de coordenada por default

Los sistemas de coordenadas cilindricas se crearon poder simular el torque aplicado
a los componentes, se crearon 3 diferentes tipos de coordenadas cilindricas a las

cuales se les aplico una carga de rotacion sobre la superficie.
Coordenada z para Torsion.

Coordenada Y para Extension y Flexion.
Coordenada X para Cortante Anterior y

posterior.

L_ Cylindrical System z (5ys2)
L_ Cylindrical System y (5ys3)
L_ Cylindrical System x (5ys4)

Figura 71 Sistema de coordenadas cilindricas
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OPERACIONES VIRTUALES

Después de haber importado el modelo, se realizaron unas operaciones virtuales
de Composite Domains, Composite Faces y Composite Edges. La operacién de
Composite Domains, sirve para combinar multiples dominios y se utilizd
especificamente para combinar 3 secciones del disco intervertebral. Ya que, al
escanear las vértebras y el disco, el software maped las superficies de contacto
entre el disco y las vértebras de forma diferente, no existia coherencia con respecto
alos dominios al ensamblar. Dicha incoherencia ocasion6 que una seccién del disco
guedara mal posicionada en el ensamble de Solidworks y Comsol considerd esa
anomalia como un nuevo sistema CAD independiente por encima y por debajo del
disco, lo cual estaba mal. Al aplicar Composite Domains se logré reconstruir el disco

intervertebral y obtener nuevamente un solo componente.

La operacién de Composite Faces se utilizé para ignorar el mallado creado al
escanear los modelos CAD y asi crear un componente totalmente liso. La
operacion de Composite Edges se implementd para ignorar los ejes restantes de

los CAD después de haber realizado la operacion de Composite Faces.

2 Livelink for SOLIDWORKS 1 {cad 1}
Farm Union {fin}
“& Form Composite Domains 3 {emd3)
“& Form Composite Domains 4 {emdd}
EI) Form Composite Faces 1 {cmfi}
orm Composite Edges 1 {cme T}
Fd Form Composite Edges 1 {cmeT}
L__(', Form Composite Faces 2 {omf2]
orm Composite Edges 2 {cmed}
Ed Form Composite Edges 2 {cmed)
L__(l, Form Composite Faces 3 {omf3}
orm Composite Edges 4 {cmed)
Ed Form Composite Edges 4 {cmed)
orm Composite Edges 5 {cme5}
Fd Form Composite Edges 5 {cmeS
EI) Form Composite Faces 4 {cmfd}
orm Composite Edges 3 {cme3}
Fd Form Composite Edges 3 {cme3)
L__(', Form Composite Faces 5 {omf3)
Form Composite Edges & {cmey

Figura 72 Operaciones virtuales

96



Figura 75 Operacion Composite Faces [58]
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Figura 77 Conjunto de vertebras después de aplicar
operacion Composite Faces
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ECUACIONES CONSTITUTIVAS

El comportamiento elastico no lineal se rige a partir de calcular el esfuerzo de Von

Mises (o), para ello se usan las ecuaciones (1).

—Vx0=Fv (11.2.1.5.1)
Para relacionar el esfuerzo y la tensién que describe el material, se debe tener en

cuenta los tensores de Piola Kirchhoff de segundo orden (2).

o= ] FSFT (11.2.1.5.2)

La ecuacion (3), permite calcular el gradiente de deformacion F ya que contiene la
informacion completa sobre el esfuerzo y el desplazamiento del material. El
gradiente de deformacion es una matriz definida positiva, siempre y cuando el
material no sea destruido. La relacion entre el volumen actual y el volumen original

antes y después de la deformacion esta definido por la ecuacion (4).

F=(U+Vu) (11.2.1.5.3)
J =det(F) (11.2.1.5.4)

La formulacién utilizada para el andlisis estructural en COMSOL es Lagrangiana. La
cual se puede expresar en términos del gradiente de deformacién de los

desplazamientos unitarios del sélido como se muestra en la ecuacion (5).

(11.2.1.5.5)

e==[("W)T + Vu + (Vu)TVu]

N =

Eel = € — &9 — Einel (112156)
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El tensor de elasticidad de cuarto orden (8), depende del esfuerzo axial, el tensor
de tension y el radio de Possion. Al realizar hacer operaciones de doble producto
punto de tensores, se determina el segundo tensor de esfuerzo de Piola Kirchhoff
().

S—Sy=Ciey (11.2.1.5.7)

C = C(Oax) Eax> V) (11.2.1.5.8)

Teniendo en cuenta las ecuaciones anteriores, se definen los siguientes

parametros:

u: Desplazamiento unitario.

v: Radio de Poisson

F: Gradiente de deformacion

o: Tensor de esfuerzo

S : Segundo tensor de esfuerzo de Piola Kirchhoff

J : Relacién de densidades antes y después de la deformacién
e: Tensor de tension

C: Tensor de elasticidad de 4to orden

El hueso es definido por sus propiedades mecanicas, en particular por su fuerza y
rigidez. Estas propiedades son dependientes de la composicién del tejido éseo y de
la estructura natural del hueso. Actualmente, los métodos que se utilizan para
evaluar las propiedades del hueso dependen solo de la densidad, la cual puede ser
medida utilizando una densitometria. Para definir las propiedades del modelo se
tuvieron en cuenta dos parametros experimentales obtenidos de la literatura [26],
[52], [53], [54], [55]el mbédulo de Young y el coeficiente de Poisson [56].
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" Property Marne Value Unit

+" |Density rho Densidad_Vertebra  |kg/m®
+" |Poisson's ratio nu MPoisson_Vertebra |1
Young's modulus E MYoung_Vertebra  Pa

Figura 78 Propiedades vértebra L3y L4

L

Property Mame Value Unit
+»" Density rho Densidad_Disco kg/m®
+" Poisson's ratio nu MPoisson_Disco |1

Young's modulus E MY¥oung_Disco Pa

Figura 79 Propiedades disco intervertebral

En total, hay nueve modelos de material elastico no lineal que se pueden definir en
COMSOL. Algunos de ellos tienen una forma matemética simple determinada por

unos Pocos parametros.

Finalmente, la informacién presentada previamente permite concluir que el
modelado de la columna vertebral varia dependiendo del objetivo del estudio. Es
posible obtener un modelo mediante el péndulo invertido si el objetivo es realizar un
andlisis de la posicion o disefiar un sistema de control analogo al de la columna; si
el estudio se enfoca en analizar las cargas en la columna es posible complementar
el modelo utilizando resortes y amortiguadores. Una vez que se quiera llevar a cabo
un estudio con mayor fidelidad, es necesario considerar factores que conllevan al
uso del método de elementos finitos, por medio del cual es posible definir las
caracteristicas especificas de los materiales que se ven implicados en el modelo.

Con la finalidad de formular modelos que aproximen el comportamiento
biomecéanico del hueso de la manera mas simple, se han realizado propuestas
simplificadas, en las cuales se sacrifica exactitud en los resultados obtenidos,
debido a la alta complejidad del comportamiento del mismo. Las funciones

mecénicas y la micromorfologia de los huesos del cuerpo humano varian segun su
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funcionalidad. Por consecuencia, las propiedades mecanicas del hueso son

variables y no se pueden definir de forma precisa. Estas dependen entonces de

factores tales como la distribucion mineral, el arreglo estructural, las variaciones

entre individuos (edad, sexo, padecimientos, grupo antropoldgico) [30], [34] y la

funcion mecénica del hueso del cual provenga la muestra. Los diferentes factores
involucrados, su efecto en el comportamiento mecanico y la diversidad de métodos
de evaluacion de las propiedades, se han traducido en una amplia dispersion de los

datos reportados, a la vez de diversas idealizaciones en su modelado. [57]

CONDICIONES DE FRONTERAS Y CARGAS

Existen técnicas y algoritmos para identificar las condiciones de frontera lo cual
reduce el tipo de ejecucion y programacion, usualmente el usuario especifico
manualmente el contorno cuyos valores seran cero o cuyos valores equivalen a
zonas de desplazamiento o funciones de carga. Independientemente de la
naturaleza del problema, mediante la seleccién de las condiciones de frontera se
clasifican los contornos esenciales los cuales intervendran en el movimiento, flujo,

desplazamiento, calentamiento, etc.

Se deben considerar tres condiciones de frontera, la condicion de seccidn fija la cual
corresponde a la cara inferior de la vértebra L4 donde hace contacto con el disco
intervertebral, la condicion de frontera de carga corporal la cual se debe al peso del
paciente y la seccion donde se aplicaran las cargas que se encuentra sobre la

superficie superior de la vértebra L3.
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§ Peso del paciente

Figura 80 Condicion de frontera de carga corporal

EL peso al cual sera sometido el conjunto de vértebras lumbares equivale al 60%
del peso del paciente, es decir, o que corresponde al peso del tronco, la cabezay
los brazos. Se consider6 el peso de dicha forma para modelar el sistema de acuerdo
a la anotomia corporal. Dicho peso se representa por medio de flechas azules las

cuales estan distribuidas en todo el cuerpo de la geometria.

A Seccion de carga

Figura 81 Condicion de seccion de carga
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Con base a la literatura, las cargas se aplican directamente sobre la superficie
superior de la vértebra L3. La seccion de carga se representa por medio de
triangulos verdes la cual hace contacto directo con disco intervertebral que se

encuentra entre la vértebra lumbar L2 y la vértebra lumbar L3.

@ Seccion fija

Figura 82 Condicion de seccion fija

La seccion fija limita el desplazamiento de cada punto en una superficie limite que
es cero en todas las direcciones. Se representa por medio de circulos rojos y es la
gue limita el movimiento y desplazamiento del sistema, se ubica sobre la superficie

inferior de la vértebra L4.

MALLADO DEL COMPONENTE

Se hizo una sensibilizacion del mallado para el modelo, se probaron todas las mayas
gue por default permitia utilizar Comsol y las que convergieron para el sistema
fueron las mallas normales, finas, extra finas y extremadamente finas. Esto se debe
a que ciertas zonas, aristas o puntos del modelo no se lograban mallar ya que la
tolerancia especifica para cada malla era mas grande que la distribucion en esas
zonas, por ende, terminaban malldndose de forma inversa. Otro factor
determinante para la seleccion de la malla fue un tiempo de cémputo promedio con

la suficiente calidad en estética de los resultados.
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Figura 85 Malla fina
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Una de las preguntas al desarrollar el modelado de elementos finitos es como elegir
una malla. Se requiere de una malla lo suficientemente fina como para dar
respuestas precisas, pero no demasiado fino, ya que eso conduciria a un tiempo de
solucion poco practico. Como se ha presentado anteriormente existen diferentes
tipos de mallas las cuales dependiendo del nimero de elementos que la componen
varian el tiempo de computo y la cantidad de memoria que es requerida para simular

un proceso.

Se realiz6 una sensibilizacion del mallado, para determinar el tipo de malla ideal
para el posterior funcionamiento de la aplicacién. Se analizaron tres aspectos,
esfuerzo de Von Misess, desplazamiento y memoria utilizada. La siguiente tabla
corresponde a los datos obtenidos al realizar pruebas de compresién al sistema,

con la misma carga y condiciones de frontera.

Tipo de Gradosde | Von Mises | Desplazamien Tiempo Memoria
malla libertad stress [Mpa] to [mm] computo [S] | utilizada [GB]
Mormal 904562 9.04E+07 0.00010003 17 2.6
Fina 139140 9.56E+07 0.00010075 33 3.1
Mas fina 242151 1.01E+08 0.00010126 76 4.2
Extra fina 512970 1.02E+08 0.,00010214 325 8.7

Tabla 1Sensibilizacion de la malla

Esfuerzo de Von Mises vs Grados de libertad
—®— Von Mises stress [Mpa]

1.04E+08
1.02E+08 ® 1.02E+08

1.00E+08 @~ T01E+08

9.80E+07
9.60E+07
9.40E+07
9.20E+07
9.00E+07
8.80E+07

9.56E+07

9.04E+07

Esfuerzo de Von Misess

0 100000 200000 300000 400000 500000 600000
Grados de libertad

Figura 86 Esfuerzo de Von Mises vs Grados de libertad
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Como se puede observar en la ilustracion anterior, al comprar los grados de libertad
necesarios para desarrollar el analisis y el esfuerzo obtenido de von misess, se ve
claramente la tendencia a converger desde la malla fina a la fina. Esto se debe a
gue entre mas numero de elementos resuelva en la malla, la calidad de la simulacién

va aumentado.

En la siguiente ilustracion muestra el comportamiento del desplazamiento que tiene
el sistema en funcion del tipo de malla o grados de libertad que esta resolviendo el
software. Analizando los datos obtenidos, el aumento de desplazamiento que sufre
el sistema equivale a valores minimos del orden de 0.1E-6 mm, los cuales no

representan cambios significativos en la geometria natural de la vértebra.

Desplazamiento vs Grados de libertad

—#— Desplazamiento [mim]

0.0001025

0.000102 0.00010214

0.0001015
0.000101

o 0.000100%

Desplazamiento

0.0001 0.00010003

0.0000355
0 100000 200000 300000 400000 500000 600000

Grados de libertad

Figura 87 Desplazamiento vs Grados de libertad
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Por ultimo, la memoria utilizada en funcion del tiempo que tardo en desarrollar el
andlisis por elementos finitos de compresion. Como se puede observar, se ve un
incremento considerable en la cantidad de memoria utilizada desde que se
implementd la malla fina. La malla que consumié mas memoria fue la malla
extremadamente fina, la cual resolvié 512970 grados de libertad en 5 minutos y 25

segundos.

Memoria utilizada vs Tiempo computo
Memoria utilizada [GB]

10 8.7

4.2

2.6 31

Memoria utilizada
D

0 50 100 150 200 250 300 350

Tiempo computo

Figura 88 Memoria utilizada vs Tiempo computo

E tiempo de cdmputo y la memoria utilizada dependen en gran parte del equipo que
se utilice para realizar la simulacién. Los equipos mas adquiridos en el mercado y
gue comunmente son utilizados por entidades gubernamentales, no sobrepasan los
4GB que necesita tener el equipo para el 6ptimo funcionamiento de la aplicacion,
por ende, se califica como mal desempefio y se descarta la posibilidad de utilizar
las mallas mas finas. No tener el equipo adecuado también puede aumentar el
tiempo de computo de la simulacion, debido a esto pueden generarse errores de

mallado e incluso simulaciones incoherentes.
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11.2.2. PROCESO

SELECCION DEL SOLVER:

METODO DIRECTO:

Los solucionadores directos utilizados por comsol son MUMPS, PARDISO vy
SPOOLES. Los cuales se basan en la descomposicion LU. Estos solucionadores
llegan a la misma respuesta para todos los problemas de elementos finitos. Desde
el punto de vista de la solucion, es irrelevante que el solucionador que se elija
devuelva la misma solucidn que cualquier otro. Los solucionadores directos difieren

principalmente en su velocidad relativa. [36]

MUMPS:

MUMPS utiliza un enfoque multifrontal cuya caracteristica principal es que
desarrolla una factorizacién global por medio de un arbol de ensamblaje. En cada
nodo del arbol, elimina una o mas variables mediante pasos de eliminacién
gaussiana sobre una matriz densa, la matriz frontal. Cada borde en el arbol
representa el movimiento de datos de un nodo hijo a su padre; que es el nodo
adyacente en la direccion de la raiz. Un aspecto importante del arbol de ensamblaje
es que solo define un orden parcial para la factorizacion. Es decir, las operaciones
aritméticas en un par de nodos, donde ni se encuentra en un camino desde el otro

a un nodo raiz, son independientes. [37]
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Merier2er

Figura 89 Ensamble de arbol

PARDISO:

PARDISO es un software de alto rendimiento, robusto, eficiente en memoria y facil
de usar para resolver grandes sistemas de ecuaciones lineales simétricos y no
simétricos en sistemas de memoria compartida y distribuida. Con el fin de mejorar
la fragmentacion secuencial y paralela de la factorizacibn numérica, los algoritmos

se basan en una actualizacion Level-3 BLAS, y técnicas de supernodo.

El método paralelo permite el pivotamiento completo de supernodos con el fin de
equilibrar estabilidad numérica y escalabilidad en el proceso de factorizacion. Para
problemas suficientemente grandes, los experimentos numéricos demuestran que
la escalabilidad del algoritmo paralelo es casi independiente de la memoria

compartida y la memoria distribuida. [38]

p———
i \
( Symmelric Unsymmelric

/ \
(" pea / ( Hemitian ) e ) ( Res ) Complex )
\ / \ - _ 3 / '\ ;

Figura 90 Matrices que puede resolver PARDISO

110



SPOOLES:

SPOOLES es una libreria para resolver sistemas de ecuaciones lineales reales y
complejas, escritos en lenguaje C con disefio orientado a objetos. Los cuales
permiten calcular y resolver sistemas cuadrados lineales de ecuaciones con
estructura simétrica, con o sin pivotamiento para la estabilidad. La factorizacion
puede ser LDLT simétrica, LDLH hermética o LDU no simétrica. El cual puede

calcular por medio de factorizacion directa o una factorizacion de tolerancia a la

caida. [39]

Los solucionadores MUMPS, PARDISO y SPOOLES pueden aprovechar todos los
nacleos del procesador en una sola maquina, pero PARDISO tiende a ser el mas
rapido y SPOOLES el mas lento, el cual usa menos memoria que los demas

solucionadores.

o=

Compute to Selected
Label: |Direct
¥ General

Solver:

Memory allocation factor:
Preordering algorithm:
Row preordering

Use pivoting:

Pivot threshold:

Compute

MUMPS

MUMPS

PARDISO
SPOOLES

Dense matrix

On

0.1

Figura 91 Seleccion método directo
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Todos los solucionadores directos requieren una gran cantidad de memoria RAM,
pero MUMPS y PARDISO pueden almacenar la solucion fuera de nudcleo, lo que
significa que pueden descargar algunos de los problemas en el disco duro. El
solucionador MUMPS también admite la computacion en clister, lo que le permite
utilizar mas memoria de la que normalmente esta disponible en cualquier maquina

individual.

METODO ITERATIVO:

Los solucionadores iterativos en comsol abarcan una variedad de enfoques, por
medio del método residual minimo generalizado y el método estabilizado de
gradiente biconjugado, en ellas existen muchas variaciones, pero todas se
comportan de manera similar. Contrariamente a los solucionadores directos, los
métodos iterativos acercan la solucion gradualmente, en lugar de hacerlo en un gran
paso computacional. Por lo tanto, al resolver un problema con un método iterativo,

puede observar la estimacion del error al reducir el nimero de iteraciones.

Cuando se trata de elegir entre los métodos de solucion directa o iterativa, hay varios
factores a considerar. La primera consideracion es la aplicacion y el equipo que se
utiliza. Dado que los métodos directos son caros en términos de memoria y tiempo
de uso intensivo para las CPU, son preferibles para las aplicaciones 2D y 3D de
tamafo pequefio a medio. Por el contrario, los métodos iterativos tienen un menor
consumo de memoria y, para grandes aplicaciones 3D, superan a los métodos
directos. Ademas, es importante sefialar que los métodos iterativos son mas dificiles
de sintonizar y mas dificiles de conseguir trabajar para matrices que surgen de

problemas multifisicos.
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Se selecciono el solver directo ya que la sintonizacion y convergencia de los solver
indirectos son factores que, en términos de tiempo y complejidad, generarian
problemas dificiles de solucionar para el éptimo desarrollo del proyecto. Cabe
resaltar que la geometria de la vertebras no se compone de estructuras grandes ni

extremadamente complicadas para asumir solver indirectos.

SOLUCION DEL SOLVER:
SOLUCION ACOPLADA:
En primer lugar, el solver completamente acoplado comienza a partir de una

conjetura inicial y aplica iteraciones Newton-Raphson hasta que la solucién ha

convergido:

Choose initial

conditions: uiy

Solve Newton-Raphson Step:
wtl = uf — [f'(u')] 7 (uf)

i=1+1 -
S Convergence? <
-\"JR%""\\_ ]llhﬂ —u'l<e P T

S~ 7 N\

Figura 92 Solucion acoplada
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Al resolver un problema de este tipo, se obtendra un grafico de convergencia, que
muestra la estimacion de error decreciente entre las repeticiones de Newton-
Raphson. Idealmente, el error deberia bajar si converge, luego comienza converger
las cargas, las no linealidades y los acoplamientos multifisicos. Este enfoque casi
siempre requerira un solucionador directo mas intensivo en memoria para resolver

el sistema lineal de ecuaciones en cada paso de Newton-Raphson. [40]

SOLUCION SEGREGADA

El solver con enfoque segregado, resuelve cada fisica secuencialmente hasta la

convergencia:

Choose initial

conditions: w7y

Solve Segregated Step:
EELc Ky (ut) -1t
u = up — Ky (uf "

]

Solve Segregated Step:

‘ uf,." = uy — Kr(u}) 'I);rln'l"J [ ‘
T Solve Segregated Step:
i=i+ %1 ; r  oitly— i+1y
[i=i+1] ujy! = uh — Kp(uf ) thp (o) _l
No _~~ Convergence?
e |ut —uf| e
\’l'.\
| Done |
“\

Figura 93 Solucién segregada
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Se obtendra un tipo diferente de diagrama de convergencia para tal problema, uno
gue muestre el error asociado con cada fisica que esta resolviendo. Cada paso
segregado puede ser un problema no lineal por si mismo, y puede resolverse hasta
una tolerancia deseada, y con un amortiguamiento personalizado, segun sea

apropiado para la combinacién particular de problema de fisica que se resuelve.

Con este método de solucién, se obtendran al menos dos graficos de convergencia,
uno para el solver iterativo posiblemente utilizado dentro de un paso segregado y

un segundo para la convergencia general del enfoque segregado. [40]

Cuando se resuelve un problema multifisico, comsol asumira el acoplamiento entre
todas las fisicas, y tratar4 de elegir el enfoque Optimo totalmente acoplado o
segregado, basado en la fisica y el tamafio del problema.

Los solucionadores segregados como los acoplados totalmente acoplados
requieren iteraciones para problemas no lineales. Ambos pueden usar
solucionadores lineales directos o iterativos. La diferencia principal es que el solver
completamente acoplado opera sobre la matriz Jacobiana completa como una
entidad. El solver segregado divide la matriz jacobiana en sub-problemas mas
pequefios, generalmente por el tipo de grado de libertad. Diferentes estrategias de
solucién se pueden utilizar para cada sub-problema. Para la eleccién del solver se
tuvo en cuenta la literatura y experiencias de diferentes autores donde afirman que
el solver totalmente acoplado generalmente requiere menos iteraciones para

compilar el sistema.

115



POSTPROCESO

Los resultados numeéricos de simulacion muestran que la deformacion de las
vértebras bajo cargas como compresion, flexion y extension, se transfiere en dolores
severos en lazonalumbar. Ya que, al someter el disco a estas condiciones de carga,
tiende a achatarse y a afectar estructuras bioldégicas como son los musculos
multifidos y musculos de cuadrado lumbar, los cuales intervienen en los

movimientos cotidianos del paciente.

Las cargas de torsidbn y combinadas son las que generan los mayores
desplazamientos, ocasionando que los componentes del sistema se vean mas
afectados y dafiados, lo que genera un incremento de los esfuerzos que se

presentan.

Al simular compresion combinada con flexion y/o flexiones laterales se obtienen
valores criticos en la geometria que podriallegar a afectar la médula espinal. Dichos
analisis sirven para comprender mejor patologias lumbares. Los resultados
obtenidos podrian mejorar en futuro el modelo biomecéanico y asi considerar

comportamientos visco elasticos de los tejidos blandos.

La deformacion se representa en la vida real como pequefas fracturas o incluso
como indicios de espondildlisis. Por lo cual la articulacion facetaria quedaria
separada del resto de las laminas de las vértebras afectando demas estructuras
lumbares. Consecuente a esto aumentaria el grado de riesgo de denegacion de

disco gracias al desplazamiento anormal que tendrian las vértebras.
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11.3. ANEXO 3

11.3.1. DESARROLLO DE LA INTERFAZ GRAFICA

La interfaz gréfica permite simular diversas situaciones a las cuales podrian

someterse el par de vértebras. Dicha aplicacion se desarrolld6 para uso de la

medicina como una herramienta que proporcione una perspectiva diferente al

médico para poder determinar en qué situacion se encuentra el paciente en términos

de que tanto se ve afectado el sistema lumbar, y poder dar su apreciacion sobre el

tratamiento a seguir.

Para poder empezar a desarrollar la interfaz se debe primero realizar un modelo

base por elementos finitos del sistema el cual sera el que se integrara a la aplicacion.

A medida que se trabaja en la aplicacion se puede ir agregando nuevas cosas al

modelo de Comsol y asi complementar el sistema.

Para abrir el application builder es necesario guardar el archivo con el formato

mphapp.

T

Organize ¥ New folder

* Favorites
B Desktop
18 Downloads

5] Recent places

& SlyDrive
‘@ OneDrive
) Homegroup

1% This PC

+ Archives_Pg

~ Name

v

v & | SearchArchivos Pg £

Type Size

M File folder
611 PM COMSOL Model F... 10,354 KB

File name: | Simulacion.mph

Save astype: | COMSOL Multiphysics Model File (*.mph)
COMSOL Multiphysics Model File (*.mph)

= HideFolders | Model File for Java (~java)
Medel File for MATLAB (*.m

Figura 94 Formato .mphapp
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Después de guardar el archivo con el formato previamente mencionado,
automaticamente se abre una pantalla de form, la cual se convertira en el escritorio
base de la aplicacién. En dicho form, se deben seleccionar las entradas, graficas

y botones basicos los cuales estaran como default en la aplicacion.

JEERRRT PR

Figura 95 Seleccion de parametros basicos

Ya seleccionados los pardmetros basicos de la aplicacion, se procede a crear la
barra de tareas y a programar los comandos que se deben correr con cada variable

0 botén en la interfaz.

La barra de tareas debe tener las herramientas para poder hacer de la aplicacion
una interfaz interactiva con la cual se pueda acceder a la configuracion, resultados
y reporte de la simulacion. Contiene una seccion de graficos en el cual se van a

mostrar todos los resultados que sean simulados en la app.
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Figura 96 Seccion de graficos

La interfaz gréfica posee dos pestafas, la pestafa de file y la pestafia de home. La
pestafia de file tiene dos herramientas basicas que permiten al usuario salvar sus
avances en el desarrollo de una simulacion y una herramienta para cerrar la
aplicacion. Dichas herramientas son: guardar aplicacion, guardar aplicacién como
y salir.

k=l Save Application
k! Save Application As

€ Close Application

Figura 97 Pestafa file

La pestafia de home se encarga de las herramientas que necesita el usuario para
el desarrollo y visualizacion de una simulacion, asi como unas herramientas
adicionales para optimizar tareas. Dichas herramientas son: Reset, Von Mises,

Flow, Player y Document.
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Explorer MR
- = =5t E

4 [2] app32.mphapp
Ll D Main Window
rl EI File Menu
EI Save Application {item 1}
El Save Application As {itema}
4[] Ribbon
4 [T Home jribbontab 1}
Fl Reset {ribbonsection 1}
El Reset To Default Values ¢
rl Waon Misess {ribbonsection8}
EI Stress {item 1}
Fl Flow {ribbonsection 7}
El Displacement {item 1}
4 Player {Player}
Animation {Animation}
Fl Document {rbbonsection3}
El Report {item1}
4 @ Forms
D Base
D Properties
D Daily_Loads
Events
= Declarations
Methods

Figura 98 Configuracion de las herramientas de la aplicacion

Cada pestafia este programa para realizar diferentes acciones, la pestafia de reset
se encarga de resetear todos los valores y graficas a un valor default que ha sido

pre configurado.

L2

Command lcon Argurmnents
Set Pesol of Parameters {param} =[50
Set Pesod of Parameters {param} 5
Set Gravedad of Pararmeters {param} =04
Set MYoung_Vertebra of Parameters...| 2 200000000
Set Densidad_Vertebra of Parameter... | Z# 1308
Set MPoisson_Vertebra of Paramete... | 5 0.3
Set MYoung_Disco of Parameters {p... 4200000
Set Densidad_Disco of Parameters {... | #1043
Set MPoisson_Disco of Parameters {...| Z# (045
Plot Geometry 1 {geom1} Basefgraphics1
Plot Geometry 1 {geom1} Base/graphics2
Disable Fixed Constraint 3 {fix3} @

Figura 99 Configuracion de reset
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La pestafia de Von Mises permite al usuario visualizar el estado de esfuerzo, en
conjunto con Flow se encargan de ilustrar la deformacién, el flujo de desplazamiento

se aprecia en forma de vectores.

Figura 100 Resultado de flow

Player reproduce un video de la simulacion para apreciar como se va deformando
el sistema y Document permite crear un reporte donde se encuentran todas las
variables, condiciones de frontera, propiedades y procedimientos que se

desarrollaron para simular.
La aplicacion tiene dos espacios determinados para las propiedades, se define el

peso de la persona y el peso adicional al cual serd sometido el sistema, dichas

variables se pueden variar numéricamente o utilizando una barra.
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Patient Weight: |50 kg

Aditional Weight: |5 kg

Figura 101 Propiedades interfaz

El form de Daily_loads estd compuesto por seis botones los cuales corresponden
a diferentes condiciones de carga, las cuales se pueden presentar en la vida diaria

de una persona como: cargar un nifio, hacer ejercicio, llevar un bolso, etc.

Se configura cada botén activando y desactivando variables del programa inicial

para desarrollar el andlisis por elementos finitos correspondiente a cada situacion.

+ Daily Loads
One Shoulder Kids Bag
Sy Kid On
Eabysatiel Shoulder
| ' —

Stretching Exercise

Figura 102 Situaciones cotidianas
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"
Cormmand lcon Arguments

Enable C1{bndI1}

Compute Study 1 {std1}

Plot Deformation {pg14}
Disable T1 {bndl2}

Disable E1 {bndI3}

Disable F1 {bndl4}

Disable FL1 {bndI5}

Disable CA1 {bndIg}

Disable CP1 {bndI7}

Set Pesod of Parameters {param}

Base/graphicsl

VOOOeORNe®

Figura 103 Variables seleccionadas para kid on shoulder

La lustracion previa hace referencia a las variables que, seleccionadas parasimular
la situacion de llevar un bebe o nifio sobre los hombros, se modela como un estado

de carga donde se aplica compresion sobre la vértebra L3.

La aplicacion tiene una seccion de registro de procesos, donde se muestran
caracteristicas especificas de la simulacion, como tiempo de coOmputo, memoria

fisica, memoria virtual, etc.

" G

Stationary Soclwver 1 in Scluticn 1: Sclution time: 15 3
Physical memory: 1.63 GB
Virtual memoryv: 1.91 GB

Figura 104 Registro de proceso
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