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RESUMEN

TITULO: ANALISIS BIOMECANICO POR EL METODO DE ELEMENTOS FINITOS DE TRES
IMPLANTES, PARA UNA FRACTURA DE PELVIS ANTERIOR Y POSTERIOR
HEMITRANSVERSAL.*

AUTORES:

Keren Astrid Rojas Parra
Ivonne Maria Ruiz Trujillo**

PALABRAS CLAVES:

Biomecanica, Propiedades de la Pelvis, Elementos Finitos.

DESCRIPCION:

El objetivo fundamental de este proyecto consiste en realizar un estudio y analisis de la
distribuciéon de esfuerzos en la interfas hueso-implante, bajo cargas estaticas y/o biolégicas
para tres distintos disefios de implante, en un caso particular de una fractura de pelvis;
ademéas de esto comparar el comportamiento del hueso en condiciones normales y en
condiciones de fractura. Asi se incentiva a la investigacion y se da un inicio en la ampliacion del
campo de accion para los ingenieros mecénicos de la UIS, haciendo parte de la nueva
modalidad de experimentacion InSilico la cual se refiere al uso de herramientas
computacionales para el desarrollo de dispositivos, especialmente en el &rea biomédica.

Este proyecto se realizd bajo la supervisién de la escuela de Disefio Industrial pues fue quien
brindo los disefios de implantes a analizar, partiendo de alli, inicialmente se emprendié una
conceptualizacion de términos, el reconocimiento de la fractura y se recopilo toda la
informacién del paciente en particular, como edad, peso, antecedentes y tomografias de la
fractura, seguidamente se realizé un estudio bibliografico del software de simulacién en este
caso ANSYS® vy su utilizacién, del contexto necesario para realizar el andlisis, como las
condiciones de frontera, las cargas a las cuales se encuentra sometida la pelvis y quiza de las
mas importantes las propiedades biomecénicas de la pelvis del paciente; luego de la validacién
de la informacion recopilada y de la definicion de los parametros necesarios para el analisis se
prosiguié a realizar los estudios con el software en las siguientes condiciones: pelvis sana,
pelvis fracturada y pelvis con los tres tipos de implante. Finalmente se llegé a resultados
mediante diferentes criterios de falla como: Maxima energia de distorsion y maximo esfuerzo
cortante. En el cual se efectué un analisis y discusion de resultados.

*Trabajo de grado
** Facultad de ciencias fisico-mecdnicas, Escuela de Ingenieria Mecénica, Ing. David Alfredo Fuentes
Diaz. D.I Clara Isabel Lépez Gualdron.
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SUMMARY

TITLE: BIOMECHANICAL ANALYSIS BY FINITE ELEMENT METHOD OF THREE IMPLANTS
FOR A BROKEN PELVIS BEFORE AND AFTER HEMITRANSVERSAL.*

AUTHORS:

Keren Astrid Rojas Parra
Ivonne Maria Ruiz Trujillo**

KEY WORDS:

Biomechanics, Pelvis Properties, Finite Element.

ABSTRACT:

The fundamental objective of this project is to conduct a study and analysis of the stress
distribution at the bone- implant interface under static and / or biological loads for three different
implant designs, in a particular case of a pelvis fracture; also compare the performance of this
bone in normal conditions and in conditions of fracture. In this way encourages research and
seeks to broaden the scope for mechanical engineers of the UIS, being part of the new type of
experimentation InSilico which refers to the use of computational tools for the development and
improvement of devices, especially in the biomedical area.

This project was conducted in collaboration and under the supervision of the school of Industrial
Design since it through them implants analyzed is provided , starting from there, initially a
conceptualization of terms was undertaken , recognition of the fracture and was compiled all
patient information in particular such as age, weight , background and Tomography of the
fracture, then , a bibliographic software for the simulation in this case and using ANSYS® , the
context for the analysis , as boundary conditions , the loads to which it is subject pelvis and
perhaps the most important biomechanical properties of the patient's pelvis in particular; after
validation of the collected information and the definition of the parameters required for the
analysis was continued to perform analyzes with the software under the following conditions :
healthy pelvis, fractured pelvis and pelvis with three types of implants. Finally conclusions
reached by different failure criteria such as maximum distortion energy and maximum shear
stress. An analysis and discussion of results was made.

*Degree Work
** Faculty of Physics-Mechanic Engineering, School of Mechanic Engineering, Eng. David Alfredo Fuentes
Diaz. D.I Clara Isabel Lopez Gualdron.
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INTRODUCCION

La biomecanica es la ciencia que estudia el movimiento humano basado en las
leyes de la fisica [1]. De esta manera sus estudios han tomado relevancia para
la solucién de problemas derivados de las distintas anomalias a las que se
puede someter el cuerpo humano, como es una fractura del tejido Oseo.
Cuando el paciente sufre un trauma de gran magnitud, es decir, que la
recuperacion natural no es posible, los implantes ortopédicos se convierten en

la mejor alternativa para remediar el problema.

El comportamiento que desempefian estos implantes en el cuerpo humano ha
generado investigaciones en diferentes disciplinas como son las ciencias de
los materiales, disefio, ingenieria, entre otros, las cuales brindan un soporte
para que el procedimiento al que serad sometido el paciente resulte el mas
conveniente, por este motivo uno de los diagndsticos mas importantes en este

estudio son las cargas generadas en la interface hueso-implante.

Investigaciones realizadas han demostrado que uno de los impactos mas
grandes que afectan la calidad de vida del ser humano es a causa de fracturas
en partes donde la estructura 6sea es compleja como la pelvis. De hecho
estadisticas estiman que ocurren entre 8.000 y 10.000 fracturas de cadera
por afio en Colombia y estas cifras aumentaran a 11.500 por afio, en el 2020
[2]. El grupo de investigacion en biomédica, INTERFAZ de la universidad
industrial de Santander UIS, actualmente realiza el proyecto titulado
“INVESTIGACION PARA EL DISENO DE UN IMPLANTE ORTOPEDICO A LA
MEDIDA BASADO EN TECNICAS IMAGENEOLOGICAS Y EVALUACION
BIOMEDICA DE LA INTERFAZ HUESO IMPLANTE POR EL METODO DE
ELEMENTOS FINITOS PARA LA EMPRESA QUIRURGICOS
ESPECIALIZADOS S.A” , con el cual se quiere contribuir en el disefio de un
implante adaptado a la medida y morfologia 0sea para la restauracion de
huesos afectados por traumatologia, de igual forma se requiere la evaluacion
biomecanica estatica de la interface hueso-implante por el método de

elementos finitos, para la empresa Quirdrgicos Especializados S.A, para su
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posterior fabricacion, Y de esta manera ayudar a combatir esta problemética
en Colombia.

De acuerdo con la descripcion hecha en el apartado anterior, la evaluacion
biomecénica estatica de la interface hueso-implante se desarrollard para la
pelvis de un paciente masculino de 58 afos, con osteoporosis, que presenta
una FRACTURA DE PELVIS ANTERIOR Y POSTERIOR
HEMITRANSVERSAL, ver Figura 1.

Figura 1.Fractura de pelvis anterior y posterior hemitransversal, zona izquierda
de la pelvis.

Fuente: Autores
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1. JUSTIFICACION Y OBJETIVOS DEL PROYECTO

1.1 JUSTIFICACION

La pelvis es una de las estructuras 6seas mas complejas presentes en el
cuerpo humano, de manera que requiere un estudio que permita evaluar los
diferentes comportamientos generados al ser sometida a diferentes cargas.
Para tal fin el método de elementos finitos mediante el software ANSYS® se
usa como herramienta para el andlisis de estructuras 6seas de geometrias
complejas y materiales no lineales [3] ya que por medio de este método se
observa el comportamiento de los diferentes esfuerzos y deformaciones
generadas en el sistema. Con estos analisis es posible evaluar la viabilidad
clinica de diferentes implantes propuestos para una fractura de pelvis, la cual

es el objeto de este estudio.

El estudio detallado de los tres disefios de implantes ortopédicos para la pelvis,
promueve la misiéon de la Universidad Industrial de Santander por medio de la
investigacién y analisis de estos, ya que permite la seleccién de aquel que
cumpla con los requerimientos y necesidades del paciente garantizando asi
una mejor calidad de vida. De igual manera este proyecto permitird hacer un
aporte a la evaluacion biomédica para la nueva generacion de implantes,
desarrollados para ser adaptados a la medida de la fractura, incentivando
nuevas investigaciones relacionadas con el método de los elementos finitos,
para mejorar gradualmente la aproximacion gque se obtiene del

comportamiento de este tipo de dispositivos.
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1.2 OBJETIVOS

1.2.1 OBJETIVO GENERAL

Contribuir con la mision de la Universidad Industrial de Santander por medio del
estudio y analisis de la distribucién de esfuerzos de tres implantes para una
pelvis con fractura anterior y posterior hemitransversal, aplicando el método

computacional de elementos finitos e implementando el software ANSYS®.

1.2.2 OBJETIVOS ESPECIFICOS

. Caracterizar el modelo éseo de la pelvis mediante documentacion
bibliogréfica, que permita la simulacion de la estructura y la aplicacion del

método de elementos finitos.

. Simular el comportamiento mecanico de la estructura 6sea pélvica en
diferentes condiciones (pelvis sana, pelvis fracturada, pelvis con implante) para
determinar los esfuerzos y deformaciones a las cuales se encuentra sometida

bajo cargas estaticas.

. Evaluar los tres disefios de implantes propuestos por el grupo de
investigaciéon INTERFAZ de la facultad de Disefio Industrial de la universidad
industrial de Santander UIS, bajo diferentes criterios de falla para identificar las
zonas criticas presentes en la interfas hueso—implante, con base en los

resultados obtenidos en el proceso de simulacién con el software ANSYS®.
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2. GENERALIDADES DE LA PELVIS

2.1 LA PELVIS.

La region pélvica es la parte del tronco que se encuentra en la region posterior
e inferior al abdomen y se considera el lugar de transicion del tronco y las
extremidades inferiores. Estd compuesta de huesos, ligamentos y musculos.
Los huesos que componen la region pélvica se conocen como cintura pélvica

[4], pelviana o cadera [5].

La funcion principal de la cintura pélvica es sujetar las extremidades inferiores
al esqueleto axial y transmitir el peso de la parte superior del cuerpo a esas
extremidades [6]. Esta cintura se asegura al esqueleto axial muy firmemente a
través de ligamentos que también le proporcionan estabilidad, y la articulacion
con el hueso del muslo (fémur) tiene un ajuste profundo y firme que garantiza
que la cabeza de este hueso esté muy bien asegurada en su sitio, garantizando

la movilidad de la cadera.

La estructura general de la pelvis masculina y femenina tiene algunas
diferencias muy evidentes, debido principalmente a las adaptaciones
relacionadas con el embarazo y el parto. Algunas de las diferencias se

resumen en la siguiente tabla:

Tabla 1. Diferencias entre pelvis masculina y femenina.

CARACTERISTICA PELVIS FEMENINA PELVIS MASCULINA
Estructura General Liviana y delgada Dura y pesada
Anillo Pelviano Grande y ovalado Pequeia y con forma de
corazén
Acetabulo Pequeiio e inclinado | Grande e inclinada hacia
hacia adelante el lateral
Arco del Pubis Angulo mayor de 90° Angulo menor de 90°

Fuente: Autores.
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2.2 HUESOS DE LA CINTURA PELVICA

La cintura pélvica consta de dos huesos coxales que se unen por delante a
través de la sinfisis del pubis y por detrds mediante la articulacion sacro iliaca.
El anillo completo que se forma provee un soporte sélido y estable a la
columna vertebral y a los 6rganos de la pelvis [5], tales como la vejiga urinaria,

las porciones terminales de los uréteres, los érganos genitales y el recto [4].

Figura 2.Partes principales de la pelvis masculina.

Cresta lliaca

Articulacion
Sacro-iliaca
Sacro
Acetabulo
. Isquion
Coxis

Sinfisis
Pubica

Fuente: Autores

Cada uno de los huesos coxales estdn formados por tres huesos separados
por cartilago llamados ilion, isquion y pubis [4][5]. El ilion se encuentra en la
region superior, el pubis en la region inferior y anterior, finalmente el isquion
esta en la region inferior y posterior. La figura 2 muestra un diagrama con
estos huesos, incluyendo la cresta iliaca (region superior del ilion). Aunque

estos tres huesos se fusionan alrededor de los 23 afios, generalmente se
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estudian por separado [5]. En la figura 3 se observa la cavidad donde se
articula la cabeza del fémur. El acetéabulo.

Figura 3. El acetabulo.

Fuente: http://atlasprometheus.com/navigation.aspx?tid=1&tocid=3971

A manera general la pelvis 6sea se divide en una porcién superior y una inferior
a través del limite marcado por la linea terminal que se muestra en la figura 4.
La parte superior se conoce como pelvis mayor o pelvis falsa, mientras que la

inferior se conoce como pelvis menor o pelvis verdadera [5][7].

Figura 4.Pelvis Superior e Inferior. Pelvis

Superior

Pelvis
Inferior

Fuente: Autores.
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2.211LI1O

Es un hueso grande y abocinado que forma la regién superior del hueso coxal.
Se diferencian en él un cuerpo y una aleta superior llamada ala iliaca. El borde
superior del ala es grueso y se conoce como cresta iliaca ubicada en la parte

inferior a la zona donde se descansa las manos cuando se llevan a la cintura.

A lo largo de la cresta iliaca se pueden diferenciar tres puntos de interés, una
zona engrosada en la parte superior conocida como tubérculo de la cresta
iliaca, una espina roma en el final anterior llamada espina anterior superior

iliaca y una espina aguda en el final posterior llamada espina posterior superior
iliaca ver figura 5.

Figura 5.Vista lateral del hueso coxal derecho, naranja ilion.

Tubérculo de
lacrestailiaca

Linea glitea - .
anterior ) ) llie
Linea glitea N R

postarior N \ Crastailiaca
Espinailiaca
posterior | 4 48
superior (,t' ’

Espinailiaca — |! ]
posterior infvijr/ E
Muesca cidtica £

anterior superior

Espina iliaca
anterior inferior

Fuente: www.sabelotodo.org/anatomia/cinturapelvica.html.

Ubicadas debajo de estas, estdn la menos prominente espina anterior inferior
iliaca y espina posterior inferior iliaca. Todas las espinas sirven como puntos de

anclaje de varios musculos del tronco, cadera y muslo. La espina anterior
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superior iliaca se puede palpar facilmente, e incluso, es visible a través de la
piel de personas delgadas. Exactamente inferior a la espina inferior posterior
iliaca, el ilion forma una muesca profunda conocida como muesca ciatica

mayor a través de la cual entra al muslo el nervio ciatico.

A la ancha superficie postero-lateral del ilion se le conoce como superficie
glitea y estd atravesada por tres crestas o rebordes: las lineas gluteas
posterior, anterior e inferior a las que se adhieren los musculos glateos. La
superficie interna del ala iliaca presenta una concavidad, la fosa iliaca, y
posteriormente a esta, esta la superficie auricular, un area rugosa que articula
con otra del mismo nombre del sacro para formar la articulacién sacro iliaca. La
articulacion sacro iliaca es la zona por donde se transmite el peso del cuerpo

desde la columna vertebral a la pelvis.

En la superficie auricular nace una cresta robusta, la linea arqueada que
participa en la definicién de la linea terminal que es el margen superior de la

llamada pelvis verdadera.

2.2.2 ISQUION

El isquion constituye la parte posterior del hueso coxal, su forma recuerda
ligeramente una L y tiene un robusto cuerpo superior que se funde con el ilio y

una rama delgada inferior que articula con el hueso pubis anterior, ver figura 6.

En el isquion se pueden notar tres puntos de interés descritos a continuacion:

e La espina isquiatica: que se proyecta medianamente al interior de la

cavidad pélvica, sirviendo como punto de anclaje del ligamento sacro.
e La muesca ciatica menor: ubicada inmediatamente inferior a la espina

isquiatica, por esta muesca pasan varios nervios y vasos sanguineos

para atender el area ano genital.
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e Latuberosidad isquiatica: localizada en la porcion superior y posterior
de la rama del isquion, que resulta en una zona escabrosa brillante y
gruesa. La tuberosidad isquiatica es la parte mas robusta del hueso
coxal y recibe el peso completo del cuerpo superior cuando nos
sentamos. Un poderoso ligamento corre desde el sacro a la tuberosidad
isquiatica de cada isquion, el ligamento sacro tuberoso, es importante

para mantener la integridad de la pelvis.

Figura 6. Vista media del hueso coxal derecho, azul isquion y rojo el pubis.

Cresta iliaca /

Espina arterior—\

supenior iliaca
Espina inferior
anterior iliaca

Linaa arqueada

Rama superior
del pubss

Rama infarior isquidtica

del pubis

Superficie articular del pubis
(sinfisis pubica)

Fuente: www.sabelotodo.org/anatomia/cinturapelvica.html.

2.2.3 PUBIS

El pubis o hueso pubico forma la parte anterior del hueso coxal. En esencia es
un hueso con un cuerpo aplanado del que salen en forma de V las ramas
superior e inferior, y en la posicion anatomica reposa proximo a la horizontal

con la vejiga descansando sobre él.
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Su borde anterior engruesa para formar la cresta pubica. En el extremo lateral
de esta cresta esta el tubérculo pubico, ver figura 6, uno de los anclajes del
ligamento inguinal. Las dos ramas el pubis corren lateralmente para unirse con
el cuerpo y la rama del isquion dejando en medio una gran abertura conocida
como foramen obturador. Aunque la abertura del obturador es grande, a través
de ella pasan unos pocos vasos sanguineos y nervios, y esta casi cerrada por

una membrana fibrosa en el cuerpo vivo.

Los cuerpos de los dos huesos pubicos se unen en la linea media de la pelvis
formando la sinfisis pubica, un disco de fibrocartilago. Inferior a la unién entre
ellos, las ramas inferiores de los huesos pubicos forman un arco con forma de
V invertida lateral llamado el arco pubico, la agudeza del angulo formado es
bastante diferente entre mujeres y hombres, siendo esto una pauta importante
para diferenciar la pelvis de ambos sexos.

2.3 MUSCULOS DE LA PELVIS

La mayoria de los musculos que mueven el fémur se originan en la cintura
pelviana y se insertan en el fémur. A nivel de la articulacion coxofemoral, esto
hace referencia a la region que compromete el acetabulo, la cabeza del fémury
el fémur; se encuentran los siguientes musculos y sus respectivas funciones [5]
[8][9][10], ver figura 7:

= El iliopsoas: Flexiona el muslo e interviene en la rotacion lateral y
flexion del tronco.

= Eliliaco y el misculo gluteo mayor: Extienden y rotan lateralmente el
muslo.

= El gluteo medio y menor: Abducen el muslo y rotan en direccion
medial.

= El tensor de la fascia lata: Esta localizado en la superficie lateral y su

funcién es flexionar y abducir el muslo.
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= El piriforme, obturador interno y externo, gemelo superior e inferior
y el cuadrado femoral: Rotan lateralmente el muslo.

= El aductor largo, corto y mayor: Aducen, flexionan y rotan

medialmente el muslo.

= El pectineo: Flexiona y aduce el muslo.

Figura 7. Musculos de la pelvis, region anterior.

Piriformis
Tensor
fasciae

latae

Adductor
brevis

Adductor
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Adductor
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Fuente: http://seeadamtrain.files.wordoress.com/2010/02/anterior_hip_muscles_21.png
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2.4 ALTERACIONES DE LA PELVIS

Las alteraciones en la pelvis se pueden producir por dos causas
principalmente, por razones biolégicas como las malformaciones o por agentes
externos que producen las fracturas. En este segmento del libro se dialoga
acerca de las fracturas que comprometen el anillo pélvico, el acetdbulo y en
general toda la estructura 0sea pélvica.

2.4.1 FRACTURAS DE PELVIS

Una fractura de pelvis en términos generales se traduce en una pérdida de la
continuidad de la estructura Osea, es decir es una lesion que puede tener
caracteristicas diversas y que demandara de la utilizacion de implantes o en el
peor de los casos protesis. Las fracturas en la pelvis y en general en cualquier
estructura ésea se pueden producir por diferentes agentes como accidentes
vehiculares, caidas de gran o pequefa altitud, impactos con alta energia, entre

otros.

2.4.1.1 CLASIFICACION DE LAS FRACTURAS

Siguiendo los criterios de la clasificacion de las fracturas de la AO/OTA. (La
Asociacion para el Estudio de la Osteosintesis). Las fracturas se dividen en dos
grandes grupos: las fracturas del anillo pélvico y las fracturas que comprometen
el acetabulo. [11][12].

2.4.1.1.1 FRACTURAS DEL ANILLO PELVICO

Esta clasificacion considera el mecanismo productor, asi como la direccion de
la energia cinética que provoco el traumatismo. En este tipo se compromete las
tres partes principales de la pelvis y se dividen en estables, parcialmente

estables e inestables.
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Tipo A: En este tipo de fracturas se encuentran las estables (fracturas sin
desplazamiento o arrancamientos 0seos a nivel de las espinas iliacas, la
tuberosidad isquiatica, la sinfisis pubiana o del sacro y coccix), generalmente

no requieren tratamiento quirdrgico solo reposo por unas cuantas semanas.

v' Tipo Al: Sin compromiso del anillo pelviano. Avulsiones de espina
iliaca o tuberosidad isquiatica

v' Tipo A2: Fractura del ala iliaca o compromiso del anillo pelviano, sin
desplazamiento

v' Tipo A3: Fracturas transversales del sacro-coxis sin compromiso del anillo

pelviano.

Figura 8. Fracturas tipo Al, sin compromiso del anillo pelviano: fractura avulsiva de

espina iliaca y tuberosidad isquiatica. Estas zonas se muestran en color rosado.

Fuente: http://www.medigraphic.com/pdfs/orthotips/ot-2008/0t084e.pdf

Figura 9. Fractura tipo A2, sin compromiso del anillo pélvico: fractura de la cresta iliaca

y ramas ilio-isquiopubiana. Estas zonas se muestran en color rosado.

Fuente: http://www.medigraphic.com/pdfs/orthotips/ot-2008/0t084e.pdf
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Figura 10.Fractura tipo A3, fracturas transversales del sacro-coxis. Esta zona se

muestra de color rosado.

Fuente: http://www.medigraphic.com/pdfs/orthotips/ot-2008/0t084e.pdf

Tipo B: En este grupo se localizan las fracturas parcialmente estables puesto
que se presenta inestabilidad rotacional, pero estabilidad vertical. Requeriran
de tratamiento quirargico dependiendo del grado de inestabilidad vy

desplazamiento. Dentro de este grupo se tienen:

v' Tipo B1: Libro abierto, rotacion externa.

v" Tipo B2: Compresion lateral, rotacion interna.
e B2.1: Ipsilateral
e B2.2: Contralateral (asa de balde)

v' Tipo B3: Bilateral

Figura 11. Fractura tipo B1, fractura que afecta la sinfisis pubica producto de una

rotacion externa. La fractura se muestra en tono rosado.

Fuente: http://www.medigraphic.com/pdfs/orthotips/ot-2008/0t084e.pdf
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Figura 12. Fractura tipo B2, compromete el anillo posterior y se produce a causa de

compresion lateral o rotacion interna. Se muestra en tono rosado.

Fuente: http://www.medigraphic.com/pdfs/orthotips/ot-2008/0t084e.pdf

Tipo C: En el tipo C se hallan las fracturas inestables, que presentan
inestabilidad rotacional y vertical. Implica disrupcién del piso pelviano
incluyendo el complejo sacro iliaco, los ligamentos sacro espinosos y sacro
tuberoso, la lesion anterior puede ser la sinfisis, ramas ileo-isquiopubianas, o
ambas.

v" Tipo C1: Unilateral
e C1.1: Fractura del ileon.
e (C1.2: Disyuncion sacroiliaca.
e C1.3: Fractura del sacro.
v' Tipo C2: Bilateral
v" Tipo C3: Asociado a fracturas del cotilo

Figura 13. Fractura tipo C, se observa la destruccion completa del anillo pelviano,

producto de una fuerza de translacién lateral o multidireccional.

Fuente: http://www.medigraphic.com/pdfs/orthotips/ot-2008/0t084e.pdf
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Figura 14. Fractura de pelvis tipo C1, C2 y C3 respectivamente de izquierda a
derecha.

Fuente: http://hipocrates.tripod.com/apuntes/clasificacion_de_las_fracturas_d.htm

2.4.1.1.2 FRACTURAS ACETABULARES:

Estas a su vez se clasifican segun la AO Foundation [11] en fracturas
elementales y fracturas asociadas

2.4.1.1.2.1 FRACTURAS ELEMENTALES

Grupo A: Compromiso de una columna.

v' Al: Pared posterior.
v" A2: Columna posterior.
v' A3: Pared anterior y/o columna anterior.

Figura 15. Fracturas elementales, del grupo Al, A2y A3, respectivamente de
izquierda a derecha.

Fuente:http://hipocrates.tripod.com/apuntes/clasificacion_de_las_fracturas_d.htm

35


http://hipocrates.tripod.com/apuntes/clasificacion_de_las_fracturas_d.htm

2.4.1.1.2.2 FRACTURAS ASOCIADAS

Grupo B: Componente transversal. El techo del cotilo o parte de él permanece

unido al hueso iliaco.

v' B1: Transversa con o sin compromiso de la pared posterior.
v' B2: FracturaenT.
v' B3: Pared o columna anterior con fractura hemitransversal posterior.

Figura 16. Fracturas asociadas del grupo B1, B2 y B3 de izquierda a derecha
respectivamente.

Fuente: http://hipocrates.tripod.com/apuntes/clasificacion_de_las_fracturas_d.htm

Grupo C: Fractura de ambas columnas. Todos los componentes articulares se

desprenden del ileon.

v' C1: Columna anterior con proyeccién hacia la cresta iliaca.
v/ C2: Columna anterior con proyeccién hacia el borde anterior del hueso
iliaco.

v' C3: Fractura proyectada hacia la articulacién sacroiliaca.
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Figura 17.Fracturas del grupo C, respectivamente C1, C2 y C3 de izquierda a derecha.

Fuente:https://www2.aofoundation.org/wps/portal/surgery?bone=Pelvis&segment=Acet
abulum&classification=62-Both%20column&showPage=indication
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3. LA BIOMECANICA

Es una disciplina cientifica que tiene por objeto el estudio de las estructuras de
caracter mecanico que existen en los seres vivos (fundamentalmente del
cuerpo humano). Esta area de conocimiento se apoya en diversas ciencias
biomédicas, utilizando los conocimientos de la mecénica, la ingenieria, la
anatomia, la fisiologia y otras disciplinas, para estudiar el comportamiento del
cuerpo humano y resolver los problemas derivados de las diversas condiciones
a las que puede verse sometido. La biomecénica esta intimamente ligada a la
biénica y utiliza algunos de sus principios, puesto que para la bidnica, es
caracteristico ver la naturaleza como un modelo para aprender y utilizar
aplicaciones tecnolégicas y econdmicas; esta perspectiva de entender la
naturaleza como un modelo en particular estimula el pensamiento creativo y
abre paso a un gran desarrollo en relacion con las aplicaciones de la ingenieria
a la medicina, la bioquimica y el medio ambiente, a través de modelos
matematicos [13], para el conocimiento de los sistemas biolégicos en lo que
respecta al reemplazo articular (protesis) u 6rganos del cuerpo humano y
también en la utilizacion de nuevos métodos de diagnésticos [14].

La Biomecanica esta presente en diversos ambitos, aunque tres de ellos son

los mas destacados en la actualidad:

v' La biomecanica médica, evalla las patologias que aquejan al cuerpo
humano para generar soluciones capaces de evaluarlas, repararlas o

paliarlas.
v' La biomecanica deportiva, analiza la practica deportiva para mejorar
su rendimiento, desarrollar técnicas de entrenamiento y disefar

complementos, materiales y equipamiento de altas prestaciones.

v' La biomecéanica ocupacional, estudia la relacibn mecanica que el

cuerpo sostiene con los elementos que interactla en los diversos
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ambitos (en el trabajo, en casa, en la conduccién de automoviles, en el
manejo de herramientas, etc.) para adaptarlos a sus necesidades y
capacidades. En este ambito se relaciona con otra disciplina como es la

ergonomia fisica.

Habitualmente esta disciplina se basa en modelos biomecéanicos que facilitan
la prediccibn de comportamientos, fatiga, resistencia de estructuras que se
someten a condiciones determinadas, utilizando la mecanica clasica para este
andlisis, por citar algun ejemplo los principios de la estatica se han utilizado
para hallar la magnitud de fuerzas que actian en las articulaciones del sistema
musculo-esquelético y que son necesarias para el analisis de estructuras como

la pelvis y el fémur, entre otros [15].

3.1 BIOMECANICA DE LA PELVIS

Para comprender la biomecénica de la pelvis, es necesario entender que el
comportamiento mecanico del hueso de la pelvis sometido a cargas, dependera
de las propiedades mecéanicas propias del hueso, el tipo de carga, la
geometria, la direccion de la carga y hasta de la frecuencia de esta, entre otras
variables; conjuntamente, también resulta preciso considerar la biomecanica de
la cadera, puesto que la pelvis hace parte fundamental de esta articulacion del

cuerpo humano.

3.2 LA ARTICULACION DE LA CADERA

Es una de las articulaciones mas grandes y mas estables del cuerpo, esta
posee una estabilidad intrinseca proporcionada por su configuracion en “bola y
agujero” relativamente rigida. Tiene una gran movilidad, que posibilita la
locomocion normal en el desarrollo de las actividades diarias.

La articulacion de la cadera se compone de la cabeza del fémur y el acetadbulo
de la pelvis, ver figura 18. Esta articulacion tiene una capsula articular laxa y se

rodea de musculos fuertes y grandes, la construccion de esta estable
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articulacion permite el movimiento requerido, para las actividades de la vida
diaria tales como andar, sentarse, agacharse. Tal articulacion debe ser

alineada y controlada de forma precisa.

Figura 18. Articulacion de la cadera.

Articulacion de
la cadera

.-
A

\ 7

Fuente: http://clinicaderodillayhombro.info/principal/hombro-brazo-y-codo/anatomia-de-
cadera/

La articulacion de la cadera cuenta con un acetabulo que hace de “agujero” y
es a donde llega directamente la fuerza de reaccion producto de la cabeza del
fémur y la cabeza femoral que hace de “bola” y permite articular correctamente
en el acetabulo para transmitir la carga hacia la pelvis.

Seguidamente se dialoga a manera general de la cinética en la articulacién de
la cadera y se profundiza en la estatica de esta, puesto que es el fundamento
principal para hallar las condiciones de carga para el caso en particular y que

seran utiles en el andlisis mediante el software ANSYS®.
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3.2.1 CINETICA

Los estudios cinéticos [15] [8] han demostrado que actuan fuerzas notables
sobre la articulacion de la cadera durante la realizacion de actividades simples,
se deben entender los factores implicados en producir estas fuerzas si se van a
desarrollar programas de rehabilitacion para pacientes con alteraciones
patoldgicas de la cadera. El grupo muscular abductor (masculos gluteo medio y
menor) es el principal estabilizador; estando de pie en apoyo unipodal que esta
presente en la articulaciéon de la cadera. La cadera es una articulaciéon
multiaxial, ya que posee tres ejes y tres grados de libertad: Flexiébn-extension,
abduccién-aduccion y rotacion interna-externa. Estos estdn destinados a

permitir grandes, amplios y potentes movimientos.

3.2.2 ESTATICA

Se dice que un cuerpo se encuentra en equilibrio estatico cuando no existen
fuerzas o momentos que logren moverlo, es decir cuando esta en reposo.
Cuando la pelvis y la articulacion de la cadera esta sometida a fuerzas
biolégicas como su propio peso, la fuerza de los musculos y ligamentos, la
condicidén necesaria para que se dé el equilibrio estatico es que la fuerza
resultante que actla sobre la pelvis sea nula, del mismo modo, el centro de
masa del cuerpo rigido permanece en reposo si la fuerza resultante que actia
sobre el cuerpo es cero, sin embargo, aunque su centro de masa se encuentra
en reposo, el cuerpo puede girar, si esto sucede, el cuerpo no esta en equilibrio
estatico, por lo tanto, para que se dé la condicién de equilibrio estatico, debe
cumplirse ademas que el momento resultante que actia sobre la pelvis debe
ser cero respecto de cualquier punto, por lo tanto para que el equilibrio sea

estatico debe cumplir que:

YF=0 (3.1)
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YM =0 (3.2)

Las ecuaciones anteriores son las que describen el equilibrio estatico y fueron
planteadas por la primera ley de Newton y controlan los movimientos del

cuerpo en traslacion y rotacion.

3.3 MODELOS BIOMECANICOS DE LA PELVIS

Existen dos modelos fundamentales de la biomecanica de la pelvis [16], y su
combinacion genera la movilidad del cuerpo humano, este libro plantea los dos
modelos o posibles posiciones generalmente usadas en el cuerpo.

3.3.1 BIPEDESTACION EN APOYO BIPODAL

Durante la bipedestacion en apoyo bipodal (con los dos pies apoyados en el
suelo), la linea de gravedad del cuerpo por encima de las extremidades
inferiores pasa posterior a la sinfisis pubica, y, debido a que la articulacion de
la cadera es estable, se puede conseguir una bipedestacion erecta sin
contraccion muscular a través del efecto estabilizador de la articulacion y de los
ligamentos. Al contar con los musculos relajados es decir sin actividad
muscular que produzca momentos alrededor de la articulacion de la cadera, el
calculo de la fuerza de reaccion articular es muy simple, la magnitud de esta
fuerza sobre cada cabeza femoral durante la bipedestacion erecta en apoyo
bipodal es la mitad del peso del cuerpo suprayacente. Debido a que la
extremidad inferior es un sexto del peso corporal, la fuerza de reaccion sobre
cada articulacion de la cadera sera la mitad de los restantes dos tercios, 0 un
tercio del peso corporal [15][8][17].

El andlisis que se realiza durante la bipedestacién simétrica es el mas simple
de todos, de otro modo se deben tener en cuenta las fuerzas generadas por los
musculos abductores y ligamentos que entran en contacto con la estructura

Osea. Este calculo se lleva a cabo a continuacion.
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Figura 19. Diagrama de cuerpo libre de la pelvis en bipedestacion bipodal.

Fuente: Autores

En base al diagrama de cuerpo libre de la figura 19 y lo descrito anteriormente

se procede a calcular las reacciones.

W = Peso del paciente.

Whiernas = Peso de las extremidades inferiores

X = Distancia entre las cavidades de la articulacion femoral , (acetabulo)

Whiernas = 0,3 x W (3.3)

Wreat = W — Whiernas (34)
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Aplicando las ecuaciones de equilibrio se obtiene:

Y M, =0 (3.5)
X
Wgeai *Ez R, x X

1
R, = EWReal (3-6)

De esta manera y empleando sumatoria de fuerzas en direccion Y se

encuentra la reaccion R; que es de igual magnitud y direccion.

R, =R, (3.7)

3.3.2 BIPEDESTACION EN APOYO UNIPODAL

Cuando una persona cambia de la bipedestacion en apoyo bipodal al apoyo
unipodal (en una sola pierna), la linea de gravedad del cuerpo suprayacente se
modifica, produciendo momentos alrededor de la articulacién de la cadera que
deben ser contrarrestados por las fuerzas musculares y asi se incrementa la

fuerza de reaccion articular [8][15]. Esto se muestra en detalle seguidamente.

Se considera el esqueleto (pelvis y extremidades inferiores) como un cuerpo

libre y se dibuja un diagrama de cuerpo libre. Ver figura 20.
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Figura 20. Diagrama de cuerpo libre en bipedestacion unipodal.

hueso fémur

1/6 *W

hueso peroné

\ hueso tibial

Fuente: Autores

En la figura 20, se observa la distribucién de la carga en apoyo unipodal, se
asume gue es un cuerpo completo.

De todas las fuerzas que actian sobre el cuerpo libre, en bipedestacion
unipodal se identifican las tres principales fuerzas coplanares como la fuerza de
la gravedad contra el pie (fuerza de reaccion contra el suelo), que se transmite
a través de la tibia hacia los condilos femorales; la fuerza producida por la
contraccion de los musculos abductores y la fuerza de reaccion articular sobre
la cabeza femoral que en ultimas es la fuerza que actuara en la cavidad del
acetdbulo. La fuerza de reaccién del suelo, tiene una magnitud conocida igual a
peso corporal y un sentido, linea de aplicacion y punto de aplicacion conocidos,
ya que para que el cuerpo esté en equilibrio estatico, la linea de accion del
peso del cuerpo debera pasar por el punto de apoyo, que en este caso es la

planta del pie. Ver figura 21. La fuerza del musculo abductor A tiene un sentido,
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linea de aplicacion y punto de aplicacion conocidos estimados sobre el origen y
la insercion muscular sobre una radiografia, pero tiene magnitud desconocida.
Debido a que varios musculos estan implicados en la accion de la abduccion de
la cadera, se realizan supuestos simplificadores a la hora de determinar la
direccion de esta fuerza (Mcleish y Charnley, 1970). Ademas, las fuerzas
producidas por los musculos activos que estabilizan la articulacién de la cadera
no se tienen en cuenta, es decir se asume una musculatura relajada. La fuerza
de reaccion articular J tiene un punto de aplicacidon conocido sobre la
superficie (semilunar) de la cabeza femoral pero tiene una magnitud, sentido y
linea de aplicacién desconocidos [15].

Figura 21.Determinacion de la fuerza de compresion sobre la cabeza femoral.

, hueso Bmur

hu2s0 D&l

7

Fuente: Autores

En este punto resulta imposible dar solucién a las ecuaciones estaticas para el
equilibrio, es por esta razon se hace necesaria la division de la articulacion de
la cadera en dos cuerpos libres. El primero, de la parte superior donde se

requieren dos momentos para la estabilidad; uno derivado del peso corporal y
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el segundo que debe equilibrar y corresponde a la fuerza de los musculos
abductores. Ver figura 22. Y el segundo diagrama de la parte inferior de la

pelvis, mostrado anteriormente en la figura 21.

Figura 22. Diagrama de cuerpo libre de la porcion superior de la pelvis.

7w 5/6*W
4 g—;L
S@i—éxn

Xz \
1 1 _]

30°

Fuente: Autores

En la figura 22, para que exista el equilibrio es necesario que la sumatoria de
momentos sea igual a cero, se asume asi en la direccion de las manecillas del
reloj momentos positivos. Un momento que surge de multiplicar la fuerza de los
musculos abductores (A) por el brazo de palanca de la fuerza abductora (X»),
contrarresta el momento que surge de multiplicar la fuerza gravitacional del
cuerpo supra yacente (5/6* W) por el brazo de palanca de la fuerza
gravitacional (X/2) que tiende a bascular la pelvis alejandose de la extremidad
inferior de apoyo. J, Fuerza de reaccién articular y centro de rotacion de la
articulacion de la cadera [8][17].

De esta manera las condiciones de equilibrio estatico se expresan mediante

las ecuaciones:

XM, =0 (3.8)
X 5
E*E*W—A*X2=O
5xW=xX
A= (3.9)
12%X5
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Asi se halla la resultante de la fuerza del musculo abductor y mediante las
razones trigopnométricas cada componente en el eje Y y X, como se muestra en

la figura 23. El &ngulo de 30° se asume por el estudio de la literatura [15].

Figura 23. Descomposicion de la fuerza abductora.

A}.=A*Ca.§3{]

A, =A% 5en 30

Fuente: Autores.

Luego de conocer la magnitud de la fuerza abductora con ayuda del diagrama
de cuerpo libre de la parte inferior de la pelvis, figura 22; se halla la fuerza de
reaccion en la cavidad del acetdbulo J, Con ayuda de las ecuaciones de

equilibrio.
XE =0 (3.10)

1
W+A*C0530°—€*W—]y =0
Por consiguiente J, es igual a:

Iy =W+A*60530°—%*W (3.11)

Luego es necesario encontrar la otra componente, para lo que se hace

sumatoria de fuerzas en la direccion X.

YE =0 (3.12)
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AxSen30°—], =0

Por consiguiente J, es igual a:

J. = A x Sen30° (3.13)

Figura 24. Descomposicién del vector fuerza J

Jy=]#Cos@

Fuente: Autores.

Por Pitagoras se halla la resultante de la fuerza J asi:

JENIEEDE (3.14)

Y con las razones trigonométricas se halla el angulo.

Tan 6 = ]—x
Jy
9 = Tan-1 (’—) (3.15)
Ty
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3.4 BIOMECANICA DE LA REMODELACION OSEA

La remodelacion 6sea de la pelvis a nivel celular, se controla por el entorno
mecanico de la deformacién. La cantidad de deformacion unitaria en el tejido
0seo esta directamente relacionada con la cantidad de estrés aplicado, de esta
manera cuando se aplica una precarga a los implantes, estos a su vez
transmiten estrés a la interfas hueso-implante. Por esta razén el hueso es
capaz de identificar estas deformaciones y aun si estos niveles estan por
debajo de 100 veces la resistencia final del hueso, se puede desencadenar la
remodelacion Osea [18]. En este proceso existen 5 zonas propuestas por Frost
que mide los niveles de micro-deformacion [ue], en esta escala matematica
10°[us] implicaria una tedrica de 100% de deformacion, de esta manera
10000([ue], equivaldria al 1% de deformacion. Segun Frost [19] el hueso es
capaz de adaptarse a las condiciones de carga que recibe del exterior y de alli
resultan las cinco zonas propuestas anteriormente que no son mas que niveles

de adaptacién del hueso a las cargas, Ver figura 25.

Figura 25. Ventanas de adaptacion mecanica a la deformacion. Propuestas por Frost.

Dol

Fuente: Misch, Carl, Implantologia contemporanea.
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A continuacion se identificara cada una de las zonas mostradas en la figura 25
[20].

¢ Ventana del desuso agudo: existe una mayor reabsorcion 6sea, esta se
produce con cargas menores a 100[u¢], en esta zona se pierde densidad
osea.

e Ventana adaptada: se encuentra en el rango de 100 a 1500 [ug],
representa entonces un equilibrio de modelado y remodelado, es asi
como este es el rango de deformaciones deseables alrededor de los
implantes.

¢ Ventana de sobrecarga leve: se encuentra en el rango de 1500 a 3000
[ue], en esta zona se causan una mayor tasa de micro-fracturas por
fatiga y aumenta en el recambio celular 6seo, de ahi que se disminuye la
resistencia y la densidad del hueso eventualmente.

e Ventana de sobrecarga patoldgica: estd en rangos mayores de
microdeformacion a 3000[u¢], donde se presenta fractura del hueso
cortical, puesto que existe movilidad y formacion de grietas, de esta
manera se produce un aumento de la remodelacién, donde hay mayor
fase reabsortiva formando tejido fibroso.

e Fractura espontanea: rango por encima de 10000 [ue], donde se

presenta dafio.

De esta manera se logra tener una referencia del comportamiento de la interfas
hueso-implante, que mide que tan favorable resulta cada uno de los implantes

en el proceso de remodelacion 6seo.
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4. COMPOSICION Y PROPIEDADES BIOMECANICAS DEL HUESO

El material 6seo es un material completamente distinto a cualquier otro material
tratado por la mecanica clasica, su estructura es heterogénea y anisotropa, sus
propiedades mecanicas varian no solo de individuo en individuo, sino que a su
vez también puede modificarse de acuerdo a la funcién que realiza dentro del
mismo ser humano, esta estructura es tan poderosa que es también capaz de
regenerarse en caso de alguna fractura o de alterar las propiedades mecéanicas
ante procesos patoldgicos graves o por cuestiones bioldgicas como la edad.
Resulta de gran importancia y fundamental el conocimiento del comportamiento
mecanico del material 6seo cuando del estudio de las actuales protesis se
trata, puesto que su éxito radica en que el comportamiento mecanico del
conjunto (hueso-implante) sea similar asumiendo la estructura con o sin

implante [21].

4.1 COMPOSICION DEL TEJIDO OSEO

El hueso se constituye por un material natural compuesto, formado por una
proteina blanda y resistente llamada colageno y un mineral fragil de
hidroxiapatita a manera general. De esta manera se consigue un material rigido
y ligero al mismo tiempo, la rigidez se la otorga la capa exterior que se forma
de un material compacto; y la ligereza se la ofrece el material interno que tiene
una forma esponjosa [22]. El tejido 6seo es un material conectivo especializado
cuya composicion solida se adapta a sus funciones protectoras y de sostén.
Como otros tejidos conectivos del cuerpo humano esta formado por células,
una matriz extracelular organica de fibras y una sustancia fundamental
producida por las células [15]. La caracteristica distintiva del hueso es su alto
contenido en materiales inorganicos, en forma de sales minerales, que se
combinan intimamente con la matriz organica. Este componente inorganico le
da las caracteristicas de hueso duro y rigido, mientras que el componente
organico proporciona elasticidad y flexibilidad. La composicion del hueso difiere
entre individuos dependiendo del lugar, edad, historia dietética y la presencia
de enfermedad en el mismo [23].
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En el hueso humano normal, la porcién mineral o inorganica del hueso esta
constituida principalmente por calcio y fosfato; tiene la particularidad de ser
muy duro debido a que las células que lo conforman estan rodeadas de
minerales duros como los descritos anteriormente. Principalmente en forma de
pequefios cristales que parecen a los cristales de hidroxiapatita sintética con la
composicién Ca;o(P0,)¢(0OH),. Estos minerales, que forman del 60 al 70% de
Su peso seco, le dan consistencia solida. El agua constituye entre el 5-8% y la
matriz organica forma el resto del tejido [15]. El tejido 6seo es un depdsito para
minerales esenciales como el calcio en el organismo [22].

El colageno compone aproximadamente el 90% de la matriz extracelular y
forma el 25% aproximadamente del peso seco del hueso. El agua resulta
bastante abundante en los huesos vivos, componiendo hasta el 25% de su
peso total, aproximadamente el 85% del agua se encuentra en la matriz
organica, alrededor de las fibras de colageno y sustancias fundamentales y el
15 % restante se localiza en los canales y cavidades que alojan a las células
Oseas y transportan los nutrientes al tejido 6seo.

A nivel macroscopico el tejido 6seo de todos los seres humanos se compone
por dos tejidos, la capa méas externa que compone al hueso es compacta, muy
densa y dura. Hacia el interior del hueso hay un tejido llamado esponjoso,
formado por espacios vacios o tabiques. Estd constituido por laminas
entrecruzadas, tiene forma de red y entre las cavidades se encuentra la médula
0sea, donde se elaboran los glébulos rojos de la sangre, y esta recubierta por
un tejido compacto para protegerla. Estos dos materiales especificamente son:
el hueso cortical, o compacto, y el hueso esponjoso, o trabecular. Ver figura 26.
El primero conforma toda la parte externa, o corteza del hueso y tiene una
estructura densa [24], ver figura 27; semejante a la del marfil. Mientras que el
segundo, el hueso esponjoso hace parte de la zona interna del hueso, este se
compone de finas laminas, o trabéculas, con una estructura de malla laxa; las
ranuras entre las trabéculas se rellenan con la médula roja de la que se habl6
en el apartado anterior.

En pocas palabras para el caso del hueso de la pelvis, se puede decir que es

un hueso plano y se asemeja a la forma de “sandwich” [7][24], se encuentra
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constituida por dos laminas de tejido 6seo compacto y una parte intermedia
[10]. Ver figura 28.

Figura 26. Vista del hueso trabecular.

Fuente: www.visualphotos.com

Figura 27. Limite del hueso cortical 0 compacto.

Fuente: http://bx3eso.wikispaces.com/tecidos
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Figura 28. Estructura macroscépica del hueso de la pelvis.
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Fuente:http://benitosyma.blogspot.com/2008/01/estructura-y-funcin-del-sistema-

seo.html

Los huesos vivos no se pueden considerar como cualquier otro material
utiizado en ingenieria, por complejo que éste pueda ser. La diferencia
fundamental consiste en el hecho de que la estructura microscopica de éstos
permanece constante, mientras que la estructura 0sea se encuentra en un
continuo proceso de crecimiento o resorcion, que constituye el mecanismo
mediante el cual el hueso adapta su estructura para soportar mejor los
esfuerzos a que esta sometido. Este proceso de remodelado del hueso tiene
lugar tanto interna como externamente [22]. El remodelado interno ayuda a
mantener la direccion de las trabéculas constitutivas del hueso esponjoso
alineadas con las direcciones principales, mientras que el externo, consistente
en la deposicion o resorcion de la superficie exterior del hueso, permite
reconfigurar la seccion del mismo para minimizar las tensiones, en funcién del

estado de carga predominante.

4.2 PROPIEDADES BIOMECANICAS DEL HUESO PELVICO

Biomecanicamente, y de manera general, se puede considerar el tejido éseo

como un material compuesto por dos fases es decir bifasico, como se explico
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en el apartado anterior; estos materiales compuestos por un elemento fuerte
alojado dentro de uno mas débil y flexible , son mas fuertes en relacién a su
peso de lo que podria ser una sola sustancia. Funcionalmente las propiedades
mas importantes del hueso son la fuerza (force, F) o carga (load, P) que es un
vector con una magnitud, direccién y punto de aplicacion, que cuando actla
sobre un cuerpo cambia, y la rigidez, esta Ultima, es una caracteristica de los
materiales que hace que se necesiten grandes esfuerzos para inducir una
pequefia deformacion elastica en el material. Estas pueden comprenderse con
facilidad cuando se analiza el cuerpo bajo la aplicacibn de cargas, mas
exactamente bajo la influencia de fuerzas externas. Las cargas producen en la
pelvis una serie de desplazamientos o deformaciones, si una carga de
direccién conocida, se aplica sobre una estructura, su deformacion puede ser
representada y medida mediante una curva esfuerzo-deformacion [15][25];
mediante esta curva se puede conocer acerca de la fuerza, la rigidez y otras
propiedades que caracterizan la estructura 6sea. Para comprender mejor en
gué consiste una curva esfuerzo-deformacion se habla de ella seguidamente.

Ver figura 29.

Figura 29. Cuerva esfuerzo-deformacion clésica.
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La pendiente inicial, zona inicial de la curva o region lineal o elastica, muestra
la elasticidad de la estructura, es decir su capacidad de retornar a su posicion
original luego de ser retirada la carga. A medida que la carga continta, las
fibras mas alejadas de la estructura comienzan a tensarse en el mismo punto.
Este limite de proporcionalidad refleja el limite elastico de la estructura, es decir
si la carga excede este limite, la estructura mostrara un comportamiento
plastico zona curva. La estructura no volvera a tener sus dimensiones
originales cuando sea liberado de la carga. Si alun se continua generando
fuerza sobre la estructura, es decir la carga aumenta progresivamente, la
estructura colapsara en algun punto, en pocas palabras el hueso se fracturard,
este punto esta indicado en la figura 29 como E. Las caracteristicas que
resultan mas importantes para este estudio es la rigidez de la estructura
(hueso) que se indica por la pendiente de la curva en la regién lineal o elastica.
Al tener una pendiente mas pronunciada, mas rigido es el material. Esta curva
es de gran importancia para la determinacion de las propiedades mecéanicas
del material completo, hueso, ligamentos, tendones y hasta los implantes. Este
conocimiento es de gran valor en el estudio del comportamiento de las
fracturas, y la reparacion de las mismas. Esta curva solo se consigue entonces
cuando se aplican ensayos de tracciébn o de compresién de una muestra o
sinnUmero de muestras con caracteristicas geométricas estandarizadas y es
atil para comparar las propiedades mecanicas de los especimenes. Ahora
hablar del esfuerzo es hablar de una fuerza o carga, por unidad de area que se
desarrolla sobre una superficie plana, dentro de una estructura, en respuesta a
cargas generadas externamente. Las unidades mas utilizadas para la medicién
del esfuerzo en el hueso es: Newton por centimetro cuadrado (N/cm?); Newton
por metro cuadrado, o Pascal (N/m? Pa); y los mega Newton por metro
cuadrado o mega pascales (MN/m?, MPa). También resulta conveniente hablar
de la deformacién que es modificacion o cambio de dimensiones que se
desarrolla dentro de una estructura, la deformacion lineal se mide como el
alargamiento o acortamiento de la muestra dividida por la longitud original de la

misma y es un parametro adimensional.

57



Los valores esfuerzo-deformacién pueden ser obtenidos para el hueso de la
pelvis, colocando un espécimen estandarizado de tejido éseo en un soporte
aplicandole cargas repetidas y en aumento hasta llegar al colapso, por esta
razon estos valores pueden ser representados en una curva esfuerzo-
deformacion. El valor mas importante en este andlisis y que caracteriza el
hueso pélvico es entonces la rigidez y en la curva se representa como la
pendiente en la region lineal o elastica. Se obtiene un valor de rigidez al dividir
el esfuerzo generado en un punto de la pendiente entre la deformacién en el
mismo punto y este valor tiene el nombre de médulo de elasticidad o modulo de
Young. Este médulo de Young (E) se deriva en pocas palabras de la relacién

ente el esfuerzo (o) y la deformacién (¢) asi:
o
E=- (4.1)

De ahi si se tiene un modulo de Young mas elevado significa que mas rigido
ser& el material.

Las propiedades mecénicas del hueso de la pelvis difiere entre los dos tipos de
hueso (cortical y trabecular), el hueso cortical tiende a ser mas rigido que el
hueso trabecular ya que soporta mas esfuerzo [16], pero a menor deformacién
antes de su rotura, es decir que cede y se rompe cuando la deformacién
alcanza aproximadamente el 20%, mientras el hueso esponjoso alcanza a
soportar el 50% de deformacién [15] antes de iniciar a romperse plasticamente.
La diferencia fundamental y marcada que se presenta fisicamente entre los dos
tejidos 0Oseos, se puede cuantificar mediante un término conocido como:
densidad aparente del hueso, que a manera general se define como la masa
del tejido 6seo presente en una unidad de volumen de hueso (gramos por
centimetro cubico [g/cm®]). A continuacién se muestra la curva esfuerzo —
deformacion de un estudio realizado por Keaveny, T.M, y Hayes, W.C (1993)
[26], donde se observa el comportamiento del hueso en sus dos fases y a

diferentes densidades. Ver figura 30.
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Figura 30. Curva esfuerzo-deformacion del hueso cortical y trabecular.
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Fuente: Nordin, Biomecéanica basica del sistema musculo esquelético.

Esta curva permite el detalle de las caracteristicas de esfuerzo —deformacion
del hueso cortical y trabecular con diferentes densidades éseas, a condiciones
similares, las diferencias en la rigidez se refleja en las diferentes pendientes de
cada curva en la region elastica de la misma. Es asi como el hueso muestra un
comportamiento mas ductil dependiendo de la edad (el hueso joven es mas
dactil), se deforma antes del colapso pero no tanto. Esto se refiere a que se
deforma antes del colapso pero comparado con algin otro material como el
metal, su deformacién es en menor grado. Para continuar con el estudio de las
propiedades del hueso es necesario conocer una caracteristica especial que
tiene este, y del cual dependera sus propiedades.

Anisotropia e isotropia del hueso pélvico:

Debido a que la estructura del hueso varia en las direcciones transversal y
longitudinal, presenta diferentes propiedades mecénicas, cuando es cargado
en diferentes ejes, esta caracteristica se conoce como anisotropia. La

anisotropia es la propiedad de la materia segun la cual cualidades como:
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elasticidad, conductividad, velocidad de propagacion de la luz, entre otros,
varian segun la direccion en que son examinadas [27]. Algo anisétropo podra
presentar diferentes caracteristicas segun la direccion. Es asi como la isotropia
es la caracteristica de los cuerpos cuyas propiedades fisicas no dependen de
la direccion en que son examinadas, es decir es lo contrario de la anisotropia.
Ver figura 31. Si bien es cierto esta caracteristica es muy importante y
dependen las propiedades del hueso muchos estudios que tratan de minimizar
la dificultad del analisis biomecanico del hueso estiman que el hueso no es tan
anisétropo como se cree [28][29][30][31], de esta manera si se asume que el
hueso cortical de la pelvis tiene caracteristica isotropica se necesitaran dos
propiedades nada mas para caracterizar el material, habitualmente se
consideran el médulo de Young y el coeficiente de Poisson; este ultimo hace
referencia a la geometria, es decir si se somete un objeto a una fuerza de
compresion uniaxial, sus dimensiones disminuyen en la direccion de la fuerza
(direccion longitudinal) y aumentan en la direccion transversal. Si por el
contrario, se aplica sobre el objeto una fuerza de tracciébn o tension, las
dimensiones del objeto disminuyen en la direccion transversal y aumentan en la

longitudinal, ver figura 32. La relacion entre las dos deformaciones en una y
otra direccion viene dada por el coeficiente de Poisson (Poisson’s ratio, v) [32],

de modo que:

V= gtransv/glong (4.2)

Este valor sera de gran utilidad para caracterizar el hueso pélvico, en la

simulacion realizada mediante el software ANSYS®.
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Figura 31. Comportamiento de la curva esfuerzo-deformacion bajo cargas en distintas

direcciones.
Cie?
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Fuente: Nordin, Biomecéanica basica del sistema musculo esquelético.

Figura 32. Cambios en la geometria del cuerpo sometido a distintos tipos de carga.
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4.2.1 MODELAMIENTO MATEMATICO DE LAS PROPIEDADES DEL
TEJIDO OSEO

En principio, el hueso de la zona cortical no se comporta como un material
isotrépico, es decir, sus propiedades mecanicas dependeran de la direccion
considerada. Sin embargo, puede presentar distintos tipos de simetria elastica,

dependiendo de su estructura, aunque lo mas normal es que presente isotropia
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transversal. Es asi como se puede hablar de las leyes constitutivas del tejido
0seo, las cuales expresan que el tejido 6seo es heterogéneo y tiene
comportamiento anisétropo, no lineal y viscoelastico , esto ultimo hace
referencia a que si las constantes que definen un material se ven afectadas por
la tasa de deformacion, se dice que el material es viscoelastico. Ademas, el
tejido 6seo se encuentra en permanente cambio segun sean los estimulos que
reciban tales como carga externa, medicamentos, cambios hormonales, entre
otros. Para simplificar y facilitar el estudio de las propiedades mecanicas del
hueso pélvico, en este trabajo se asume que el hueso es un material elastico,
lineal, homogéneo y no incluye visco elasticidad, como la mayoria de los
estudios en biomecanica [33]. En multiples trabajos se han desarrollado varios
modelos constitutivos que difieren en cuanto a la simetria elastica se trata; se
tom6 este modelo que fue desarrollado por M.Dalstra, Rik Huiskes, de la
Universidad de Nijmegen [34][35], para realizar el modelamiento matematico de
las propiedades del hueso. La relacion entre fuerzas internas y deformaciones,
son determinadas naturalmente en el material o tejido éseo a analizar, es asi
como el comportamiento del tejido esponjoso y el cortical se diferencia entre si.

De esta manera se mencionan las relaciones de esfuerzo-deformacion —
densidad del tejido 6seo asi: o = L(E(p(x(X,A4t)))) [22][28], donde L es

una funcién en términos del médulo de elasticidad, que a su vez depende de la
densidad local del tejido. A manera general las relaciones constitutivas de un
material se enuncian teniendo en cuenta la simplificacibn como un

comportamiento determinado por la conocida ley de Hooke [29]:

lo] = C [] (4.3)

De donde [o] es el vector tension, C es la matriz de rigidez y [e] es el vector
deformacion [23][36].

Cuando se considera que un material es anisétropo su matriz de rigidez esta

compuesta por 36 elementos, es asi como el nUmero de elementos distintos de
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cero y linealmente independientes dependeran del grado de anisotropia del

hueso:

v Si se considera el hueso completamente anisétropo, tendra 21
elementos distintos C;;

v Si la estructura del hueso tiene alguna simetria elastica, muchos de sus
elementos se anulan, y otros podran ser combinaciones lineales de los

ya existentes, para este Ultimo caso se asume un material is6tropo.

Este ultimo es el caso que se describira a continuacion, donde la matriz de

rigidez queda caracterizada asi [35] [23]:

Ci1 Ciz Coa 0 0 0

Ciz Ci1 Cyz 0 0 0

C C C 0 0 0

C= 12 12 11 4.3)
0 0 0 (Ci1—0Cip)/2 0 0
0 0 0 0 (C11 — C12)/2 0
0 0 0 0 0 (Ci1 —C12)/2
De donde (4 = E 4.4

11 — 1—v2 ( : )

V*E

Por lo tanto, seria basicamente necesario conocer el médulo de Young, E, y el
modulo de Poisson v, para definir completamente la matriz de rigidez, como ya

se dijo anteriormente.
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Carter y Hayes, [28][22][23][37] en sus estudios y experimentaciones con
huesos corticales y esponjosos de bovinos y seres humanos, han reportado
relaciones cubicas entre el modulo de Young y la densidad aparente, en
estudios posteriores, a manera general, se demostré que la relacion entre el

modulo de Young y la densidad del tejido 6seo estan dados por [38][39]:

E = ap? (4.6)

Los resultados del estudio de Carter and Hayes, indicaron a modo de
conclusién que la potencia p es cercana a 2 [37]; de la ecuacion anterior p

esta dada en Kg/ m®y E est4 en MPa.

Por otra parte, el valor del moédulo de Poisson se encuentra en el rango:

-1<v<0,5 4.7)

y es independiente de la densidad aparente del hueso y la direccion [22][28].

Es asi que resulta necesario aplicar directamente ensayos de tension o
compresion, tomando probetas de distintas zonas del hueso de la pelvis, para
determinar las propiedades mecanicas del hueso cortical, pero la aplicacion de
estos métodos resulta complicado puesto que en muchas ocasiones no se
cuenta con la cantidad de probetas necesaria del tamafio adecuado, o
conseguir el tejido 6seo vivo resulta practicamente imposible, ademas de esto
el tejido muerto ya no poseera las propiedades del material original lo que
requerira unos grados de hidratacion para conservar y asemejar Ssu
comportamiento en vivo, pero este procedimiento encarece y prolonga la
realizacion de los ensayos. Sin embargo, en la actualidad estas técnicas estan
siendo reemplazadas por ensayos de ultrasonido y microindentacion [22][23],
estos ensayos permiten la determinacion de las propiedades del hueso con

mayor precision y repetitividad que los métodos convencionales.
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Tabla 2. Propiedades mecénicas del hueso cortical, para distintos autores

AUTORES ENSAYO MECANICO
Médulo de Young C. Poisson

Rho ,1993 20,76[GPa] 0,3
Cowin , 1993 17,4[GPa] 0,3

M. Dalstra and Huiskes, 1995 17[GPa] 0,29
Reilly, 1974 80-150[MPa] 0,3
Doblaré. M and Calvo. B 14,22[GPa] 0,32
Ricén et al ,2004 20[MPa] 0,3

Fuente: Autores

4.2.2 CARACTERIZACION DEL MATERIAL OSEO USANDO
TOMOGRAFIAS

Las imagenes resultan una gran herramienta en el actual, qué hacer clinico, ya
que juega un papel importante en el estudio y diagnéstico de pacientes. Las
imagenes médicas nos ofrecen una reproduccion de una parte del cuerpo
humano que permitira facilitar el diagnostico de enfermedades o posibles
fracturas, y asi crear el procedimiento adecuado para tratar dicha anomalia;
también es usada para la investigacion en areas relacionadas con la

biomecanica.

Dentro de las técnicas utilizadas con mayor frecuencia en la actualidad se
cuenta con la tomografia axial computarizada o (TAC) [40] y las radiografias o
(RX). Esta primera es el método mas difundido en los ultimos tiempos para la
caracterizacion del material 6seo [41][42], puesto que permite obtener gran
cantidad de informacién a un costo (tiempo y dinero) relativamente bajo. Para

entender mejor este proceso se debe partir de la comprension de la radiografia.

La radiografia: es una imagen registrada en una placa o pelicula fotogréfica, o
de forma digital en una base de datos. La imagen se obtiene al exponer al
receptor de imagen radiografica a una fuente de radiacion de alta energia,

comunmente rayos X o radiacibn gamma procedente de is6topos radiactivos. El
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objeto de estudio es colocado entre la fuente de rayos X y la pantalla. Cuanto

mas denso sea el material, mas radiacion absorbera.

Tomografia Axial Computarizada: esta es entonces una exploracion de rayos
X que produce imagenes detalladas de cortes axiales del cuerpo, a diferencia
de la radiografia la tomografia permite obtener mdultiples imagenes al rotar
alrededor del cuerpo [14][43], la computadora combina todas las imagenes en
una imagen final que representa un corte del cuerpo como si fuese una rodaja.
Ver figura 33. La utilidad de esta metodologia consiste principalmente en que al
aplicar esta técnica al estudio del tejido éseo, este posee un coeficiente de
atenuacion mucho mayor al del resto de los tejidos que lo rodean, lo que

permite obtener imagenes altamente contrastadas.

Esencialmente, un escaner de TAC consta de una fuente de rayos X o tubo
generador de rayos X a partir de la cual se transmite un haz a través de un
objeto y este es detectado, manipulado electronicamente y almacenado en un
ordenador, también consta de un detector de radiacion que mide la intensidad
del haz emitido, inmediatamente después de atravesar el objeto a estudiar.
Luego de conocer la intensidad emitida y recibida, sera posible calcular la
atenuacion o energia absorbida, que esta relacionada con la densidad del
tejido y asi permite crear una correlacion con las propiedades mecéanicas del
mismo.

Figura 33. Tomografia axial computarizada, para la reconstruccion 3D del caso de
estudio.

Fuente: Autores



El formato de las imagenes obtenidas, corresponde a un archivo DICOM
(Digital Imaging and Communications in Medicine), que es un estandar utilizado
para el manejo, almacenamiento, impresion, transmisién de imagenes médicas
provenientes de varios equipos. Mediante la utilizacion de las tomografias, es
viable obtener imégenes bidimensionales en escalas de grises,
correspondientes a cortes espaciados del objeto en estudio, y gracias a esto
permite reconstruirlo tridimensionalmente[41][44]. La reconstruccion de las
imagenes obtenidas de la tomografia axial computarizada se basa en el
llamado numero TAC, y esta relacionado con el coeficiente de atenuacion lineal
de los rayos X del tejido examinado. Estos nUmeros se organizan en una matriz
donde cada uno de ellos corresponde a un punto (pixel) de la imagen de cada

corte. Este nimero es calculado mediante la siguiente relacion [28]:

CT = Umat*E —Hagua*E

— (4.8)

Donde:

E= energia incidente del haz de rayos X, idéntica en ambos términos.
Uagua= Coeficiente de atenuacion lineal del agua.

Umat= Coeficiente de atenuacion lineal del material en estudio.

K= constante que depende del disefio del equipo.

Invariablemente, se ha adoptado la escala de HOUNSFIELD (HU) [45][40], ver
figura 34, en el cual se define el valor de 0 (UH) la transparencia relativa del
agua destilada a presion y temperatura estandar y el valor de — 1000 (UH) a la
del aire, es asi como los materiales mas densos como el tejido cortical o los
metales quedaran en un rango que abarca desde cero hasta los 1000 o 3000

unidades Hounsfield (UH) [28]. Las propiedades del tejido 6seo son modeladas

en funcion de la densidad aparente del tejido [45] pgpp, cOmMoO la densidad

calculada con la tomografia trae consigo también la masa de otros tejidos como
la medula, grasas y sangre, se requiere realizar una correlacion de la densidad

tomada de las tomografias para obtener la densidad aparente del tejido, esto
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mediante la correlacion propuesta por Taylor [46]. De esta manera, se
considera que una densidad aparente de cero corresponde a la densidad de la
fase medular y la maxima densidad aparente estara asociada a la maxima

densidad del tejido cortical de 2 g/ cm? [28].

Figura 34. Escalas Hounfield (UH), para la pelvis especifica.
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Inicialmente es necesario generar la malla de elementos finitos a partir de la
informacion de la tomografia, para asi obtener el modelo de la geometria
externa del ejemplar. A manera general se puede decir que una malla de
elementos finitos consta de un conjunto de elementos y nodos. El proceso por
el cual se relacionan las propiedades mecanicas del hueso con la informacion

extraida de las tomografias se describe a continuacion:

v' Para cada elemento finito de la malla, se realiza la integracion de los

nameros CT, basandose en la informacion tomografica.

[, CT(x,y,z)dv [, CT(rst)det](rs,t)dV
CT, =22 = n (4.9)
Jy, av 14
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De donde:

CT,, = Corresponde a la informacién proporcionada por la tomografia, y el

subindice n indica el enésimo elemento.

V = Es el volumen del elemento.

7,S,t = Es el sistema de coordenadas locales del elemento.

(x,y,2z) = X,;w;(r,s,t)p; =Es el mapeo de coordenadas del sistema local

r,s,t al sistema global. Siendo w las funciones de forma y p; las coordenadas

de los nodos.

CT(x,y,z) = ),;w;(r,s,t)CT; =Es el esquema de interpolacién de las CT en

el dominio del elemento.

dx
or

— %>
](T',S,t) - ar

0z
or

ox
ds

as
0z

or

dx

at
dy

ot
dz

ar

= Es el jacobiano de la transformacion. (4.10)

De esta manera se precisa la informacion de la red de elementos finitos,

definido por el campo escalar de UH que resulta de ordenar los pixeles de las

tomografias en el espacio, y la curva de calibracion para densidad aparente.

v' La calibracion del sistema se hace puesto que los numeros CT

entregados por la tomografia dependen de multiples factores relativos al

examen, como la corriente y la tensién del tubo (que solo pueden ser

determinados por el especialista). La ecuacion de calibracion esta dado

por:
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pn =% +B *CT, (4.11)

Dénde:

pn =Densidad uniforme asignada al enésimo elemento de la malla.
CT,, = Valor uniforme para CT.

x y B =Coeficientes de calibracion determinados por el usuario.

v’ Definir el modulo de Young uniforme también hace parte de este

proceso y como se menciond anteriormente esta dada por la ecuacion:

E,=axp,“+b (4.12)

E,, = Mddulo de Young uniforme asignado al enésimo elemento de la
malla.

pn =Densidad del enésimo elemento.

a, b y ¢ =Coeficientes utilizados para caracterizar la relacion.

Es asi como tedricamente, se pueden obtener propiedades de material

particulares a cada elemento de la malla.

Al final de esta tactica descrita, se dispone de la malla (que representara

la geometria).
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5. IMPLANTES ORTOPEDICOS

Cuando existe una fractura en el tejido 6seo, por mas sencilla que esta sea
requiere un tratamiento que permita la sujecion y remodelamiento de la zona
del hueso quebrado y ain mas si se habla de la compleja anatomia del anillo
pélvico y del acetabulo, (fracturas que ya fueron mencionadas), lo anterior
supone intervenciones quirdrgicas, exposiciones quirdrgicas complejas y exige
una reduccion anatdmica exacta para conseguir unos resultados funcionales

positivos [47].

La implantacion de diferentes dispositivos tales como placas, clavos, tornillos,
alambre, agujas y pines entre otros, ver figura 35, es un tratamiento quirdrgico
denominado OSTEOSINTESIS. Este tratamiento se encarga de reducir
fracturas y de fijarlas de forma estable considerando ademas las variables
biomecanicas y la importancia fisiolégica de los tejidos blandos. En un
comienzo estos implantes estaban fabricados de acero de grado médico, pero
con la evolucion de las investigaciones se han incorporado otros materiales
biocompatibles como aleaciones de titanio y polimeros bioabsorbibles. Hoy se
cuenta con técnicas de osteosintesis minimamente invasivas, permitiendo una
recuperacion precoz de los pacientes [48]. Se habla de este método o
reduccidn quirdrgica puesto que para el caso en estudio planteado en este
proyecto es el procedimiento mas idoneo y recomendado por los ortopedistas

para la disminucién de la fractura.

Figura 35. Diferentes tipos de implantes para casos de fracturas especificas.
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Segun la AO, la cual propuso cuatro principios para la reduccion de fracturas;
inicialmente se debe tener en cuenta que la reduccion de la fractura y la fijacion
de la misma favorezcan la restauracion de la relacion anatomica. Ademas de
esto debe existir una fijacion interna que garantice encajar y llenar las
demandas biomecanicas del segmento fracturado, seguidamente se busca
también conservar el suplemento de sangre a los fragmentos del hueso y los
tejidos blandos, por esta razon es netamente necesario que se apliquen
técnicas no traumaticas de cirugia. Finalmente, la reduccién debe permitir una
pronta actividad de movilidad del musculo y las articulaciones inmediatas a la
fractura [49]. Es asi como se han ideado distintos dispositivos que permiten la

fijacion y reduccion de la fractura de los que se habla a continuacion:

5.1 DISPOSITIVOS DE IMPLANTACION

Dentro de este grupo se encuentran los tornillos, las placas y los clavos.

5.1.1 TORNILLOS

Los tornillos resultan los elementos mas eficaces para la fijacion de una
fractura mediante compresion; la fuerza axial producida por un tornillo es la
resultante de la rotacién del tornillo en el sentido de las manecillas del reloj, de
forma que las superficies inclinadas de sus pasos de rosca se deslicen a lo
largo de una superficie de hueso. La inclinacion de la hélice de la rosca debe
ser lo bastante pequefia como para que proporcione auto-bloqueo del tornillo, y
sea capaz de prevenir que se afloje o se suelte. Es bueno aclarar que la
compresion que se aplica con un solo tornillo afecta a una zona relativamente
pequefia del hueso que lo rodea. Por lo tanto, un tornillo Unico que comprima
una fractura oblicua no contrarresta de forma efectiva la rotacion de los
fragmentos Oseos alrededor del eje mismo, por esta razon requerira de la
colocacién de mas tornillos que aseguren y fijen la fractura impidiendo la

movilidad de la placa.
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Tornillos corticales o HA: Este tipo de tornillos esta disefiado para
introducirse en tejido cortical, que presente una estructura relativamente dura y
rigida. Poseen rosca completa y tiene un paso de rosca estrecho. Ver figura
36. La superficie inferior de la cabeza del tornillo es esférica permitiendo un
ajuste adecuado. La rosca es asimétrica, las mediciones y angulacion se han
disefiado para permitir una buena relacién entre las fuerzas axiales y las
torsionales, dimensiones que originan una inclinacién de la rosca de accion
auto-bloqueante [47][48].

Para su introduccion es necesario perforar el hueso mediante una broca algo
mayor en diametro que el diametro menor del tornillo. Estos tornillos segun la
AO van desde diametros de 2 [mm]- 6,5 [mm], con largos que van desde
10[mm] hasta 400[mm], sin embargo pueden existir otras dimensiones de

acuerdo al tamafio del hueso del paciente o necesidades de fijacion [50].

Figura 36. Diferentes tipos de tornillos corticales, segun la AO.
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Fuente: AO Foundation.

Tornillos esponjosos o HB: Disefiado para la fijacién del hueso esponjoso.

Este tornillo posee gran diferencia entre el diametro mayor de la rosca y el
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diametro menor del alma, esto significa que tiene un paso de rosca mayor que
los tornillos para hueso cortical. Ver figura 37. Estos tornillos cuentan con
diametros de 4,5 [mm] a 6,5 [mm] aproximadamente y de longitudes que van
de 10 [mm] a 120[mm].

Figura 37. Diferentes tornillos para hueso esponjoso, segun la AO.
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Fuente: AO Foundation.

5.1.2 PLACAS

La fractura una vez sea fijada con tornillos, conseguiran la estabilizacién de la
misma, pero esto solo lograra resistir minimas precargas, para solucionar este
inconveniente la implantacién de placas, ademas reducira la carga que soporta
esa zona 6sea [48][51]. El disefio de estos dispositivos ha evolucionado con el

tiempo, variando sus caracteristicas biomecanicas. Ver figura 38.
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Figura 38. Placas para correccion de fractura.

Fuente:http://www.mapfre.com/fundacion/html/revistas/trauma/v20n2/pag02_07

_con.html

Este tipo de placas pueden también ser moldeadas para que den el ajuste
necesario a la irregular geometria pélvica, mediante una serie de instrumentos
como alicates; se debe aclarar que este procedimiento de doblado debe ser

muy leve para evitar ruptura del implante.

5.1.3 CLAVOS

Existe gran variedad de clavos para tratamientos quirdrgicos, se nombraran los

mas relevantes:

Clavos intramedulares: Su caracteristica biomecanica garantiza la
permisividad de movimiento en el foco de la fractura, que genera un callo
periférico, permite también la circulacion endostal (lo que significa que se
permite el aporte de sangre en el hueso interno o esponjoso, gracias a la
arteria nutricia) y su colocacion sin fresado; pero presenta desventajas en
cuanto a estabilizar la fractura axialmente, por esta razén obliga a la utilizacion

de yesos e inmovilizaciones prolongadas [48][51].
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Clavos quirargicos: Son un dispositivo para reparar de manera quirdrgica los
huesos fracturados, se pueden usar con la combinaciéon de placas, asi como
también se pueden realizar injertos 6seos con el fin de facilitar la cicatrizacion y

acelerar el proceso de curacion.

Mediante el conocimiento de solo una pequefa parte de los diferentes tipos de
implantes, pero sin lugar a dudas las formas mas comunes para el tratamiento
de fracturas, la escuela de disefio industrial de la Universidad industrial de
Santander, desarrollo el proyecto: Desarrollo de un implante ortopédico a la
medida, para restauracion de fractura de pelvis, basado en la integracion de
tecnologias Bio-CAD/CAD/RP. Estudio de Caso. Pasantia de investigacion. El
cual fue aprobada por la Vicerrectoria de investigacion y extension (VIE),
mediante este proyecto se desarrollaron una serie de implantes de los cuales
se escogieron los tres implantes con disefios mas idoneos segun el ortopedista
y el fabricante (Quirurgicos especializados S.A.), los cuales seran el objeto de
analisis de este proyecto y se muestran a continuacion, figura 39:

Figura 39. Tipos de implantes para el analisis. a) Implante 1, b) Implante 2 y ¢)

Implante 3.

a) b)
T

"4

Fuente: Trabajo de grado, Dany Marcela Caceres Marquez- Universidad Industrial de

Santander.

5.2 MATERIALES PARA IMPLANTES

Los materiales que se usan para los implantes ortopédicos deben cumplir con

una serie de requisitos y parametros fundamentales, que brinden la seguridad
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adecuada al momento de su uso. Ademas de lo anterior deben cumplir un alto
grado de biocompatibilidad en base a propiedades fisicas-mecénicas como: La

densidad, el modulo de Young o de elasticidad y el coeficiente de Poisson.

Es asi como resulta importante que la seleccion del material de fabricacion sea
el mas adecuado, para que la interfas hueso-implante tenga la adherencia
correcta y permita una adecuada recuperacion de la fractura. De esta manera
y en base al estudio bibliografico de los materiales mas utlizados y
biocompatibles fabricados para los implantes, ademas de la aprobacion de la
empresa Quirargicos Especializados S.A. quien es la productora de este tipo de
implantes, se decidiéo que la aleacion de Titanio, (Ti6Al4V) corresponde a la
aleacibn mas comun utilizada en la industria biomédica [50][36][31][52][33];
cuenta con una elevada resistencia con relacion al médulo de elasticidad, sobre
una baja densidad, lo que la hace una aleacién con bajo peso y alta resistencia,

perfecta para este tipo de situaciones.

De igual manera esta aleacion es resistente a la corrosion y ante la presencia
de otros tejidos, en este caso tejidos blandos y fluidos propios del ser humano,
tiene un comportamiento inerte, es decir que garantiza un comportamiento

biocompatible.

A pesar que este material es el mas usado a nivel comercial para realizar los
implantes, cuenta con una desventaja puesto que el Aluminio (Al) librea iones
gue estan asociados a afecciones nerviosas como el Alzheimer; por esta razon
requerird este tipo de aleaciones tratamientos superficiales para minimizar o

eliminar la liberacion de iones [53].

A continuacion se muestran las propiedades mecanicas de este material.
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Tabla 3.Propiedades del material Ti6AI4V.

Densidad 4,43[gl/cc]
Moédulo de elasticidad 113.8[Gpa]
Modulo de Poisson 0.33

Tension de rotura 900[MPa]
Limite ultimo de rotura Sy 830[MPa]

Fuente:http://www.matweb.com/search/DataSheet.aspx?MatGUID=10d463eb3d3d4ff4

8fc57e0ad1037434
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6. METODO DE ELEMENTOS FINITOS (MEF)

El desarrollo de los elementos finitos, se ha establecido recientemente como un
método numeérico para la solucion de ecuaciones diferenciales que predicen la
respuesta de sistemas fisicos a influencias externas; este método que se ha
convertido en una poderosa herramienta de amplia aplicabilidad en ingenieria,
se ha apoyado en los avances de la tecnoldgica informatica y los sistemas CAD
(computer-aided design), para modelar complejos problemas con relativa
facilidad, cuando la solucion por métodos analiticos clasicos es demasiado
complicada [54], esto gracias a que el problema puede ser planteado como una
serie de ecuaciones algebraicas simultaneas, en lugar de requerir la resolucién

de ecuaciones diferenciales complejas.

La formulacion que se propone por medio del uso de elementos finitos, permite
tomar una region continua y dividirla con lineas o superficies imaginarias, en
una serie de regiones contiguas y disjuntas entre si, de formas geométricas
sencillas y normalizadas, llamadas elementos finitos que se unen entre si en un
numero finito de puntos llamados nodos, este proceso se conoce coOmo
“discretizacién” [55]. Pero, dado que el problema tiene que ser “discretizado”,
este método numeérico, al igual que varios de los métodos numéricos, arrojan
valores aproximados de las incognitas en un namero finitos de cesiones dentro
del cuerpo las cuales dependen directamente, del nimero de elementos usado

para la discretizacion de la pieza.

6.1 HISTORIA DE LOS ELEMENTOS FINITOS

Las primeras ideas del método de los elementos finitos, se originaron de los
avances en el analisis estructural de aviones. En 1909, Ritz desarrollé un
método muy poderoso con el cual se puede obtener soluciones aproximadas,
de problemas asociados al campo de la mecanica de los medios continuos [25].
En este método, se asume la “forma” de las incognitas involucradas en el

problema, en términos de unas funciones de aproximacion conocidas y unos
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parametros a determinar. Courant hizo una gran extension del método de Ritz,
en el cual utilizé la interpolacion polinbmica a trozos sobre subregiones
triangulares para modelar problemas de torsion lo cual se publico en 1943.
Posteriormente Fueron Turner, Clough, Martin y Topp quienes presentaron el
MEF en la forma aceptada hoy en dia [56]. En su trabajo introdujeron la
aplicacion de elementos finitos simples (barras y placas triangulares con cargas
en un plano) al analisis de estructuras aeronauticas, utilizando los conceptos de
discretizado y funciones de forma. Turner et al, quien en 1956 logro la
implementacion de matrices de rigidez para la determinacion de armaduras,
elementos conformados por vigas y algun otro cuerpo bidimensional
conformado por tridngulos y rectangulos sometidos a esfuerzo simple. Este
procedimiento fue comanmente conocido como “El método directo de rigidez” y
se basaba principalmente en obtener una matriz de rigidez de la estructura
estudiada [57]. EIl término elemento finito fue utilizado por primera vez por
Clough en 1960 cuando se usaron elementos triangulares y rectangulares para
analisis de esfuerzos. El primer libro sobre elementos finitos por Zienkiewics y
Cheung publicado en 1967, presenta una interpretacion amplia del MEF y su
aplicacion a cualquier problema de campos. En él se demuestra que las
ecuaciones de los EF pueden obtenerse utilizando un método de aproximacion
de pesos residuales, tal como el método de Galerkin o el de minimos
cuadrados [58]. Estas publicaciones y posteriores avances en la década de los
70, le dieron un giro a los a analisis por elementos finitos, ya que se hacia
referencia a los trabajos de modelacion matemética a través de métodos
energéticos, y con la finalidad de tener modelos mas confiables, se exploraba
la aplicacion de estos modelos de energia a la mecanica de solidos, para la

determinacion de fallas en materiales.

Desde entonces el MEF se aplica, con éxito, en problemas tridimensionales, en
problemas no lineales (geométricos y/o fisicos), en problemas no permanentes,
y en problemas de muchas otras areas distintas a los analisis estructurales
tales como, flujo de fluidos, transferencia de calor, analisis de campos

eléctricos y magnéticos, robdtica, ciencias médicas, entre otros.
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6.2 CONCEPTOS GENERALES DEL METODO

La idea general del método de los elementos finitos es la division de un sdlido
continuo en un conjunto de pequefios elementos interconectados por una serie
de puntos llamados nodos. Las ecuaciones que rigen el comportamiento del
continuo regiran también el del elemento [59]. De esta forma se consigue pasar
de un sistema continuo, es decir infinitos grados de libertad, que es regido por
una ecuacion diferencial o un sistema de ecuaciones diferenciales, a un
sistema con un numero de grados de libertad finito cuyo comportamiento se

modela por un sistema de ecuaciones, lineales o no.
En cualquier sistema a analizar se deben establecer las diferencias entre:

6.2.1 DOMINIO
Espacio geométrico donde se va a analizar el sistema.

6.2.2 CONDICIONES DE CONTORNO
Variables conocidas y que condicionan el cambio del sistema tales como

cargas, desplazamientos, temperaturas, voltaje, focos de calor, etc.

6.2.3 INCOGNITAS
Variables del sistema que deseamos conocer después de que las condiciones

de contorno han actuado sobre el sistema tales como desplazamientos,

tensiones, temperaturas, etc.

Figura 40.Conceptos generales del método.

CONTORNO DOMINIO

CONTORNO

T \\ CONDICIONES DE

Fuente: Autores.

Tal como se comento al principio de este capitulo, el método de los elementos

finitos utiliza para solucionar el problema, el dominio discretizado, en
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subdominios denominados elementos. ElI dominio se divide mediante puntos
(en el caso lineal), mediante lineas (en el caso bidimensional) o superficies (en
el tridimensional) imaginarias, de forma que el dominio total en estudio se
aproxime mediante el conjunto de porciones (elementos) en que se subdivide.
Los elementos se definen por un niamero discreto de puntos, llamados nodos,
que conectan entre si los elementos. Sobre estos nodos se materializan las

incognitas fundamentales del problema.

En el caso de elementos estructurales estas incognitas son los
desplazamientos nodales, ya que a partir de éstos se puede calcular el resto de
incégnitas de interés: tensiones, deformaciones, desplazamientos etc. A estas
incégnitas se les denomina grados de libertad de cada nodo del modelo. Los
grados de libertad de un nodo son las variables que determinan el estado y/o
posicion del nodo.

Se muestra un ejemplo a continuacion de los conceptos explicados, se trata de
una viga en voladizo con una carga puntual en el extremo y una distribucion de

temperaturas tal y como muestra la figura,

Figura 41. Biga en voladizo para discretizacion.
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Fuente:http://portales.puj.edu.co/javevirtual/Proyecto%20Estructuras/html/12metodos_

energeticos_calculo_deformaciones.htm

El discretizado del dominio puede ser, como se muestra en la figura 42:
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Figura 42.Viga discretizada.

nodos

>

elamentos

Fuente: Autores

Los grados de libertad de cada nodo seran:

Desplazamiento en direcciéon x

Desplazamiento en direcciéon y

Giro segun z

Temperatura

El sistema, debido a las condiciones de contorno: empotramiento, fuerza
puntual y temperatura, evoluciona hasta un estado final. En este estado final,
conocidos los valores de los grados de libertad de los nodos del sistema se
puede determinar cualquier otra incégnita deseada: tensiones, deformaciones,
desplazamientos etc. También seria posible obtener la evolucion temporal de

cualquiera de los grados de libertad.

Planteada la ecuacion diferencial que rige el comportamiento del medio
continuo para el elemento, se llega a férmulas que relacionan el
comportamiento en el interior del mismo con el valor que tomen los grados de
libertad nodales. Este paso se realiza por medio de unas funciones llamadas de
interpolacién, ya que éstas ‘interpolan’ el valor de la variable nodal dentro del

elemento [56].

El problema se formula en forma matricial debido a la facilidad de manipulacion

de las matrices mediante ordenador. Conocidas las matrices que definen el
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comportamiento del elemento (en el caso estructural seran las llamadas
matrices de rigidez, amortiguamiento y masa, aunque esta terminologia ha sido
aceptada en otros campos de conocimiento) se ensamblan y se forma un
conjunto de ecuaciones algebraicas, lineales o no, que resolviéndolas

proporcionan los valores de los grados de libertad en los nodos del sistema.

6.3 FUNCIONES DE INTERPOLACION

Para explicar este término, se considera un elemento finito cualquiera, definido
por un numero de nodos n, y para facilitar el ejemplo se supondra un problema
de elasticidad plana. Un punto cualquiera del elemento tiene un
desplazamiento definido por un vector U, que en este caso tiene dos

componentes:

U= [“(x'y) (6.1)

v y)

Los nodos del elemento tienen una serie de grados de libertad, que
corresponden a los valores que adopta en ellos el campo de desplazamientos,

y que forman el vector denominado &¢ . Para el caso plano este vector es:

6°={U, V,U,Vyuee... UV, }T (6.2)

En este ejemplo solo se tienen en cuenta para las deformaciones, los
desplazamientos de los nodos, pero no los giros, debido a que es un caso de

elasticidad plana.
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Figura 43.Deformaciones en un elemento finito.
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Fuente: Celigueta Lizarza, Tomas. Método de los Elementos Finitos para Andlisis
Estructural, 4ta edicién,Espafia: Unicopia C.B. 2011. 7p.

El campo de deformaciones en el interior del elemento se aproxima haciendo
uso de la hipétesis de interpolacion de deformaciones:

u= Y NU;

6.3)
v = Z NiVi

(6.4)
Donde N; son las funciones de interpolacion del elemento, que son en general
funciones de las coordenadas (x,y). NoOtese que se emplean las mismas
funciones para interpolar los desplazamientos u y v,

y que ambos
desplazamientos se interpolan por separado, el campo u mediante las U; y el

direcciones x e y [57].

campo v mediante las V;. Es decir que la misma N; define la influencia del
desplazamiento del nodo i en el desplazamiento total del punto P, para las dos

La interpolacién de deformaciones puede ponerse en la forma matricial general:

U=N6°
La matriz de funciones de

(6.5)
interpolacion N

tiene tantas filas como
desplazamientos tenga el punto P y tantas columnas como grados de libertad
haya entre todos los nodos del elemento.
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Las funciones de interpolacion son habitualmente polinomios, que deben
poderse definir empleando las deformaciones nodales del elemento. Por lo
tanto se podran usar polinomios con tantos términos como grados de libertad
tenga el elemento, ademas estas estan definidas Unicamente para el elemento,

y son nulas en el exterior de dicho elemento.

6.4 MATRIZ DE RIGIDEZ

Se define como matriz de rigidez el elemento K, que esta dentro de la

siguiente ecuacion:
f =KD (6.6)

Donde K se relaciona con las coordenadas locales de desplazamiento D en

donde afectan las fuerzas f para un solo elemento.

En un medio continuo o una estructura compuesta por una serie de elementos
elasticos, la matriz de rigidez K relaciona las coordenadas globales x,y, z, los
desplazamientos nodales D y las fuerzas globales f de todo el medio o de la
estructura. Es importante recalcar que esta matriz global esta referenciada a la
matriz que describe el comportamiento local para cada elemento que conforma
todo el sistema [36][22].

{f} = [K{D} (6.7)

6.5 CRITERIOS DE CONVERGENCIA

En el ambito de los elementos finitos, se dice que un analisis por el MEF es
convergente si al disminuir el tamafio de los elementos, y por lo tanto aumentar
el numero de nodos y de elementos, la solucion obtenida tiende hacia una

solucion muy aproximada o en lo posible mas exacta.

Es conveniente resaltar, que en el analisis por el MEF, se introducen, ademas
de la hipotesis de discretizacién, otras aproximaciones, las cuales se

consideran como fuentes de error en la solucidon obtenida, tales como el
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método de integracion numérica o algunos errores de redondeo por aritmética
finita. El concepto de convergencia aqui analizado, se refiere solamente a la
hipotesis de discretizacion, prescindiendo de los otros errores, que deben ser

estudiados aparte, y cuyo valor debe en todo caso tenerse en cuenta.

El estado de deformacion de un medio continuo, se representa con las
funciones de interpolacion y estas a su vez, deben, satisfacer una serie de
condiciones a fin de que la solucién obtenida por el MEF, converja hacia la
solucién real, por este motivo se presentan los siguientes criterios de

convergencia, los cuales son de suma importancia en el MEF.
Criterio 1:

Se debe tener en cuenta que, las funciones de interpolacion deben ser capaces
de representar los desplazamientos como sélido rigido, sin producir tensiones

en el elemento.

Esta condicion es clara, debido a que todo solido que se desplaza como un
sélido rigido, no sufre ninguna deformacion ni por lo tanto tension. Sin
embargo, adoptando unas funciones de interpolacion incorrectas, pueden

originarse tensiones al moverse como sdlido rigido.

Si se aplican unas deformaciones en los nodos, de valor 6% que representan

un movimiento de solido rigido, las deformaciones unitarias en el interior del

elemento son:
eR = BSR (6.8)

En donde B corresponde a la matriz de deformacion compuesta generalmente
de las derivadas de las funciones de interpolacién. Finalmente, las tensiones
pueden estar relacionadas con las deformaciones con el uso de la matriz de
elasticidad D tal como se muestra a continuacién, teniendo en cuenta que
segun el criterio de solido rigido, las tensiones seran nulas en todo punto del

elemento.

c=Def=DBsR =0 (6.9)
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Existe una extension de este criterio el cual establece que las funciones de
interpolacién deben ser tales que cuando los desplazamientos de los nodos
correspondan a un estado de tension constante, este estado tensional se
alcance en realidad en el elemento, ya que notoriamente a medida que los
elementos se hacen mas pequenios, el estado de deformacion que hay en ellos
se acerca al estado uniforme de tensiones [57][60].

Criterio 2:

Este criterio establece, que debe existir continuidad de desplazamientos en la
unién entre elementos aunque puede haber discontinuidad en las
deformaciones unitarias (y por lo tanto en las tensiones, que son

proporcionales a ellas).

Existen unas posibles situaciones, que se ilustran a continuacién, de un caso
unidimensional donde la Unica incognita es el desplazamiento u en la direccién

X.

Figura 44.Criterio de convergencia 2 en una dimensién.

+ E=duidx ‘ + E=duidx

Fuente: Método de los elementos finitos para analisis estructural.

En la situacibn del recuadro rojo, se ve una discontinuidad en el
desplazamiento u, que origina una deformacion unitaria infinita, a esto es lo

gue se refiere el criterio 2 como no permitido. En la situacion mostrada en el

88



recuadro verde la deformacion es continua, aunque la deformacion unitaria no

lo es, pero esta situacion si es permitida gracias al criterio 2.

De tal forma que este criterio debe cumplirse para poder calcular la energia
elastica U almacenada en toda la estructura, como suma de la energia de

todos los elementos.

U = % fv O'TS dv = % Ze fve O-Tg dv + Ucont (610)

De la cual, U,,,; representa la energia elastica acumulada en el contorno entre
los elementos, que debe ser nula. Si este requerimiento no se cumple, las
deformaciones no son continuas y existen deformaciones unitarias ¢ infinitas en
el borde entre elementos. Si la deformacién unitaria en el contorno es infinita, la

energia que se acumula en él es:

Ueoms = % J,,_y 07 (0)dv = indeterminado (6.11)

Ya que, aunque el volumen de integracién (volumen del contorno) es nulo, su
integral puede ser distinta de cero, con lo que se almacena energia en los

bordes entre elementos, lo cual no es correcto.

Sin embargo, si la deformacién unitaria en el contorno es finita (aunque no sea

continua entre los elementos unidos), la energia que se acumula es:

1
UCOTLt == E f‘U:O O-Tecontdv = O (612)

De forma mas general, este criterio se puede expresar diciendo que en los
contornos de los elementos deben ser continuas las funciones de interpolacion
y sus derivadas hasta un orden n—1, siendo n el orden de las derivadas

existentes en la expresion de la energia potencial IT del sistema.
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6.6 SOLIDOS TRIDIMENSIONALES ANALIZADOS POR ELEMENTOS
FINITOS

Debido al tema base del presente proyecto, es necesario explicar codmo el MEF
aborda los elementos de estudio, de los cuales se quiere conocer diferentes
incognitas las cuales ayudan en la prediccion del comportamiento del cuerpo
en andlisis. Por consiguiente, se dara una tematica basica de las ecuaciones

generales que rigen el comportamiento de un cuerpo tridimensional.

6.6.1 TENSIONES Y ECUACION DE EQUILIBRIO

Se ilustra en la figura 45, un cuerpo tridimensional, que ocupa un volumen V,
con una superficie S y con coordenadas de referencia x,y,z, . La frontera esta
restringida en una region, donde el desplazamiento es conocido. En una parte
de la frontera, se aplica una traccion o especificamente una fuerza distribuida
por unidad de &area T. Bajo la accion de la fuerza, el cuerpo se deforma, la
deformacion de un punto X(= [x,y,z]T) esta dada por las tres componentes
de desplazamiento (también conocido como campo de deformaciones) que

son:
u= [u,v,w]" (6.13)

Figura 45.Cuerpo tridimensional.

Fuente: Tirupathi R,Chandrupatla and Ashok D, Belegundu. Introduction to Finite

Elements in Engineering, Fourth edition, 2012.
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El peso por unidad de volumen, es un ejemplo de una fuerza distribuida por

unidad de volumen, tal que el vector f, esta dado por:
f=[f hl] (6.14)

Las fuerzas actuantes en el cuerpo en un volumen elemental dV, se muestran
también en la figura 45. La superficie a traccion T, puede dar los valores de

sus componentes en los puntos de la superficie:
T=[T,,T,,T,]" (6.15)

Una carga P actuando en un punto i esta representado por sus tres

componentes:
T
P,= [P..P,P, ]l, (6.16)

Las tensiones actuantes en el volumen elemental dV se muestran en la figura

46.

Figura 46.Equilibrio de un volumen elemental.

Fuente: Tirupathi R,Chandrupatla and Ashok D, Belegundu. Introduction to Finite

Elements in Engineering, Fourth edition, 2012.
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Cuando el volumen dV se reduce a un punto, el tensor de tensiones se
representa colocando sus componentes en una matriz simétrica (3x3). Sin
embargo, a continuacibn se representan por seis componentes

independientes:

6 = [0yx,0y,0; Tys  Tuzs Tay, || (6.17)

Donde oy ,0,,0, son las tensiones normales y t,,,T,,, Ty, SON esfuerzos
cortantes. Se considera, el equilibrio del volumen elemental como se muestra
en la figura 46. Las fuerzas en las caras, se obtienen multiplicando las
tensiones por sus areas correspondientes. Teniendo en cuenta que ) F, =
0, XF, =0,y XF, =0, y reconociendo que dV = dx,dy,dz, finalmente se

obtiene las ecuaciones de equilibrio como:

00, 0Ty, 0Ty,

=0
ox "oy Taz T
Jt
2

T
0

xy , 90y | 0Ty, _
x+ay+ Z+fy—0 (6.18)

0Ty, 0Ty, 0Jo,
— 0
ox "oy Tzt

6.6.2 CONDICIONES DE FRONTERA

Es necesario expresar las condiciones de frontera que afectan los modelos
estructurales, ya que si no se especifican de forma adecuada las restricciones
dindmicas o la condicién de soporte el dominio tendra la libertad de moverse
como un cuerpo rigido y tal como se dijo anteriormente no ofrecera resistencia

a las cargas aplicadas.

Tomando como referencia la figura 45, se puede ver que hay desplazamientos
en las condiciones de frontera y las condiciones de carga de superficie. Si u se
especifica en la parte de las condiciones de contorno denotados como S,, se

tiene que:

u=0en S, (6.19)
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También se puede considerar condiciones de contorno tales como u=a,
donde a estd dado como un desplazamiento. Ahora, se puede considerar el
equilibrio de un tetraedro elemental ABCD, mostrado en la figura 47, donde DA,
DB, y DC son paralelos a los ejes x,y,z, respectivamente, y el area ABC,
denotada por dA, se encuentra en la superficie. Si n = [nx,ny,nz]T es la
unidad normal a dA, entonces las areas BCD = n,dA, ADC = nydA, y area
ADB = n;dA. Considerando el equilibrio a lo largo de las tres direcciones de los

ejes se obtiene:

OxNy + TyyNy + Ty My = Ty
TeyNyx + Oy, + 7,0, =T, (6.20)

Tzl + Ty Ny + 00, =T,

Figura 47.Superficie de un volumen elemental.

Fuente: Tirupathi R,Chandrupatla and Ashok D, Belegundu. Introduction to Finite
Elements in Engineering, Fourth edition, 2012.
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Estas condiciones se deben cumplir en la frontera S; donde la traccion es
aplicada. En esta descripcion, las cargas puntuales se consideran como como

cargas distribuidas en areas pequefas, pero limitadas.

6.6.3 RELACION TENSION-DESPLAZAMIENTO

Tal como se represent6 en la (6.17), de forma vectorial las tensiones de la

misma forma se tiene:

T
€= [ex, €€, Vyz ) Vaz Vay, | (6.21)

Donde, €, , €, Y €, son tensiones normales y, vy, ,¥xz Vxy, SON las tensiones de

cizallamiento de ingenieria.

La figura 48 muestra la deformacion de la cara dx —dy para pequefas
deformaciones, las cuales se consideran aqui. Considerando las otras caras,

se puede escribir la siguiente ecuacion.

[au v ow dv  ow du . ow du  av]l (6.22)
ox'oy’0z'0z o0y’dz ox’ody ox )

Estas relaciones de tension se mantienen para pequefas deformaciones.
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Figura 48.Deformaciones elementales de Superficie.

Fuente: Tirupathi R,Chandrupatla and Ashok D, Belegundu. Introduction to Finite

Elements in Engineering, Fourth edition, 2012.

6.6.4 RELACIONES DE TENSION -DEFORMACION

Para materiales elasticos lineales, las relaciones tension — deformacion vienen

dadas por la ley general de Hooke. Para materiales isotropicos, las dos

propiedades del material son médulo de Young E (o modulo de elasticidad), Y

el coeficiente de Poisson v. Considerando un cubo elemental dentro de un

cuerpo la ley de Hooke determina:

Oy Oy 0z
€, =——V——vV—
x E E E

0x+ay oz
€, =—vV—4+ ——v—
Y E E E
g (o) g
€, =—vZ2-v2+-=2
E E E
Yy = 2
yz G
_ Txz
sz—_G
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El médulo de corte, o modulo de rigidez G, esta dado por:

G = — (6.24)

2(14+v)

De las relaciones de la ley de Hooke (6.23), se debe resaltar que:

€ t+e+ €, = (1_EZV)

(0% ,0y,0;) (6.25)

Que sustituyendo por (o, + 0, ) y asi dentro de la ecuacion (6.23), se tienen

las relaciones inversas

c=De (6.26)

De la cual D es una matriz simétrica (6x6) dada por:

1 —v v v 0 0 0
1% 1—-v v 0 0 0
_ E v v 1—v 0 0 0
D= (1+v)(1-2v) 0 0 0 05 —v 0 0 (6.27)
0 0 0 0 05—v 0
L0 0 0 0 0 0.5 — v

Finalmente, es apropiado indicar que todo lo anteriormente explicado se dio de
manera general, ya que desafortunadamente, no existe un método en particular
gue sea apropiado para todos los tipos de problemas encontrados en la
practica, de manera que las formulaciones dadas se resumen a continuacién
tanto para un analisis por método manual, como para lo que realizaria un
ordenador, ya que hoy dia se dispone de un gran numero de software que
realizan estos complejas operaciones y ensamblajes de las ecuaciones y

matrices que se formulan en cada paso del andlisis.
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ollar el método de elementos finitos.

Figura 49.Pasos para desarr




7 APLICACION Y SIMULACION DEL CASO A ESTUDIAR

7.1 CASO DE ESTUDIO

En este proyecto se estudid el caso de una fractura de pelvis, para un paciente
adulto de 58 afios, con un peso de 55[Kg], de la ciudad de Bucaramanga. El
caso de estudio se realizd a través de un proyecto de investigacién en curso
del grupo INTERFAZ de la Universidad Industrial de Santander. Se
adquirieron las respectivas radiografias y tomografias del paciente; facilitadas
por el laboratorio de Rayos X del hospital Universitario de Santander. Segun la
clasificacion de fracturas de la AO Foundation [11], mencionadas en el Capitulo
2, la fractura a tratar estd clasificada entre las fracturas acetabularias
asociadas, en el grupo B3 de fracturas articulares, donde se compromete la

pared o columna anterior con fractura hemitransversal posterior, ver figura 50 .

Figura 50.Diferentes vistas del caso estudiado fractura de columna anterior y
posterior. ,a) columna posterior: cavidad articular (6), superficie articular (7, ala iliaca
(8) cresta del estrecho superior (3 b) vista anterior ilion (1). techo acetabular.

Fuente: Autores

El grupo de investigaciéon INTERFAZ, propone tres disefios de implante como
alternativas de solucion para la correccion de la fractura, que fueron mostrados
anteriormente, a los cuales se les evaluara su desempefio en la interfas hueso-
implante mediante el método de elementos finitos, utilizando el software
ANSYS®.

98



7.2 ANALISIS POR MEDIO DE ELEMENTOS FINITOS

Este andlisis consta de las etapas que se describen a continuacion:

ETAPAS DEL
CALCULO
POR FEM

e|dentificacion  del modelo  y/o
problema

¢ Definicion de la geometria
(dimensiones)

eAsignacion de materiales de los
modelos

ePropiedades de los elementos finitos
(tipo de elemento)

eDefinicion de las condiciones de

contorno (restricciones y fuerzas)

" PRE-PROCESO

Establecimiento del tipo de analisis
analisis estructural)

-C\alculo de las  matrices de
trtnsformacion (software)
eIntroduccion de las condiciones de
contorno

eSolucion del sistema de ecuaciones
resultante.

PROCESO

! eImpresion y/o graficacién de las variables de

estado

OSTPROCESO eimpresion y/o graficacion de las variables
secundarias.

¢ Analisis de los resultados obtenidos.

CONCLUSIONES
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7.2.1 PRE-PROCESO

Identificacion de los modelos:

El hueso de la pelvis entendido como un volumen geométrico es muy complejo
dado que esta formado por superficies de doble curvatura. Cuando este tejido
presenta una fractura, solo mediante las técnicas de reconocimiento y
reconstrucciéon 3D, se puede obtener una visibn clara de la estructura
anatomica y asi mismo de la patologia que se presenta. Los modelos para
analisis son: pelvis sana, pelvis fracturada y pelvis con cada uno de los

implantes, ver figura 51.

Figura 51. Identificacion de los modelos.

!
Implante 1

. __ -

Fuente: Autores.
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Definicion de la geometria:

Dado a que este es un caso patrticular de estudio, a partir de las tomografias
computarizadas se obtuvo el modelo 3D, por lo tanto, la geometria de la pelvis
esta dada por la fisionomia del paciente, el cual tiene una altura de 1.64 [m] y
un peso de 55 [kg]. Adicional a esto, la geometria de los implantes se define en

el disefio de cada uno, ver figura 52.

Figura 52. Definicion de geometria de pelvis e implante 3.

>,
&

__ S
» =
=

Tomografias del Plano modulo
paciente hembra implante

Plano modulo

macho implante
3

3

Fuente: Autores.

Asignacion de propiedades al material 6seo:

La asignacion del material a los dominios seleccionados en un analisis por
medio de elementos finitos es un procedimiento que toma gran importancia en
la validacién de los resultados, ya que si se cuenta con las propiedades del
material, este modelo reaccionara como el material lo haria en una situacion

real y los resultados seran mas precisos. Tal como se muestra en la figura 53,
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la asignacién de las propiedades del material 6seo, estan incluidas en la
biblioteca creada en ANSYS®.

Figura 53. Asignacion del Material a la pelvis.
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Fuente: Autores.

Sin embargo, del Capitulo 4 se sabe que el hueso es un material muy
complejo, debido a que sus caracteristicas mecanicas no son homogéneas, por
tal motivo resulta complicado definir las propiedades mecanicas de este
material. Es por ello que una de las técnicas mas comun para este
procedimiento, es asignar las unidades HU al material (Escalas Hounsfield), a
través del uso de tomografias computarizadas CT, esto debido a que la
estructura interna del hueso se describe en términos de calidad o densidad,
reflejando un numero de propiedades biomecénicas como la dureza y el

modulo de elasticidad [58]. Los valores en escalas HU permiten el célculo de

102



la densidad aparente o densidad mineral 6sea DMO o BMD (Bone Mineral
Density) en gr/cm®3, para posteriormente relacionar esta densidad con el
modulo de Young y el coeficiente de Poisson, lo cual es suficiente para definir
la caracterizacion mecanica de este material. Estas relaciones se desarrollaron
a lo largo del tiempo por diferentes autores aplicando distintos métodos y
criterios, la revision bibliografica permiti6 hacer una recopilacion de estas

ecuaciones y por lo tanto definir la mas acertada para el presente estudio.

Los rangos en escalas HU leidos en las tomografias de la pelvis especifica son
-1023 a 1776 UH tal como se ve en la figura 54. La visualizacion de estas
escalas se hace posible por medio del software de BioCAD MIMIC’S, ademas
de esto es necesario realizar un proceso de segmentacion donde se definio el
umbral de HU de 138 a 132 mediante la herramienta Segmentation-
Thersholding. Como ya se explicO en Capitulos anteriores debido a la
configuracion sandwich del material 6seo de la pelvis, y siendo conscientes de
la limitacion que esta condicion implica, en el presente analisis solo se
caracterizaran las propiedades del material éseo cortical, pues es este el que

soportara mayores esfuerzos.

Figura 54. Escalas Hounsfield y umbral de HU.
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Fuente: Autores
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Figura 55.Reconstruccion de la pelvis.
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Fuente: Autores.

El proceso de reconstruccion y segmentacion de la region ésea se realizé con
base en 1000 tomografias en formato DICOM. Finalmente se logra el modelo

3D virtual 6seo evidenciando la fractura, ver figura 55.

En la tabla 4, se muestran resultados del célculo de la BMD de la pelvis
especifica, y por consiguiente el moédulo de Young respectivo para cada

ecuacioén presentada por los autores alli recopilada.
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Tabla 4. Compendio de ecuaciones en escalas Hounsfield y sus respectivos

Modulo de Young.
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Basandose en la tabla 4 y asumiendo las relaciones de escalas Hounsfield del
presente caso, la ecuacion que correlaciona la densidad del material éseo y las

escalas Hounsfield esta dado por la ecuacion (7.1):
p_app = 2/2799 UH + 2046/2799 (7.1)

Por lo tanto la relacion entre la densidad y el médulo de Young como lo

demostré Carter y Hayes en sus estudios esta dado por la ecuacion (7.2):

E = 2017,3p"2,46 (7.2)

E = 10961,86 [MPa]

De esta manera se logra observar la reduccién de la rigidez del material 6seo
gue presenta el paciente, producto de la deficiencia calcica o mas conocida
como osteoporosis, sin obviar la influencia que tiene la edad en este factor
[15]. También se escogi6 el valor del coeficiente de Poisson (v) como 0,3

puesto que se encuentra en el rango de la mayoria de los autores estudiados.

Asignacion de propiedades del implante

El material de los implantes esta estandarizado por el fabricante, y por los
procedimientos biomédicos ya estudiados, las propiedades del material se
presentaron en el capitulo 5, ver tabla 3, y la asignacion de las mismas en

ANSYS® se puede observar en la figura 56.
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Figura 56. Asignacion de material para el Implante 1.
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Fuente: Autores.

Introduccion de las propiedades establecidas en el software ANSYS®

Este software cuenta con una biblioteca en la cual se encuentran los materiales
mas comunes usados en los analisis, pero debido a esta caracterizacion
especifica, los materiales se hacen especiales de manera que se debe crear
una biblioteca nueva en la cual se agregan todas las caracteristicas necesarias
para un analisis estructural, la figura 57 se muestra el resultado de los
materiales agregados en el software, el proceso completo de la creacién de la

biblioteca se muestra en el Anexo 1.
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Figura 57.Biblioteca de propiedades para el paciente especifico.
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Fuente: Autores

Definicion de las condiciones de contorno (restricciones y fuerzas)

El tipo de andlisis que se desea realizar es netamente estatico, como se
planted en el Capitulo 3 se eligen dos condiciones de apoyo para los estudios

de la pelvis.

1. Bipedestacién en apoyo bipodal
2. Bipedestacién en apoyo unipodal

El procedimiento de célculo, para definir la magnitud de las fuerzas actuantes
para cada uno de estos apoyos se describié en el Capitulo 3. De donde se

obtuvo los resultados, mostrados en la tabla 5, para la primera condicion:
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Tabla 5. Resultados de condiciones estéticas, apoyo bipodal.

7z

Item Cantidad Ecuacion
Peso corporal 55 [Kg] -
)I?istancia entre acetabulos 11.86 [cm] -

Peso de las piernas 16.5 [Kq] (3.3)
Peso real 38.5 [Kg] (3.4)
Fuerza en el acet2 R, 188,65 [N] (3.6)
Fuerza en el acetl R; 188.65 [N] (3.7)

Fuente: Autores

Para la segunda condicion de apoyo los resultados son:

Tabla 6. Resultados de la segunda condicion de apoyo.

Fuerza gravitacional 9.16 [Kg] -

de la extremidad

inferior

Fuerza restante para el | 45.83 [K(g] -
equilibrio

Fuerza del musculo 108.71 [Kg] (3.9)
abductor A

Brazo de palancadela | 2.5 [cm] -
fuerza abductora X;
Brazo de palancadela ' 5.93 [cm] -
fuerza gravitacional

Componente J, 1347.5 [N] (3.11)
Componente Jy 539.5 [N] (3.13)
Fuerza de reaccion 1451.5 [N] (3.14)
articular J

Angulo deinclinacién  68.19 [°] (3.15)
deJ

Fuente: Autores

Otras de las fuerzas actuantes en el sistema a analizar esta relacionado con
los tornillos que ajustaran los implantes, cabe resaltar que en el Capitulo 5, se
mencioné los tipos de tornillos apropiados para el material 6seo,
particularmente para el hueso cortical, tal como se establecié en este caso.
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Siguiendo los estdndares que designan los fabricantes de los implantes a
estudiar (QUIRURGICOS ESPECIALIZADOS S.A.) se seleccionaron los
tornillos corticales HA4.5 los cuales se encuentran caracterizados por la norma
F5-43 de la ASTM [50]. En esta norma se define el torque minimo de insercion
en el procedimiento quirdrgico, el cual dara el ajuste inicial de las placas a la
superficie 6sea, la magnitud del toque final aplicado est4 limitada por la
resistencia a la elasticidad del tornillo y la resistencia de la interfas hueso-
implante, siendo esta un limite bioldégico del torque, a pesar de ello se

considera que este ajuste final serd dado a criterio del ortopedista.

A razon del analisis se hace necesario acudir a las ecuaciones que rigen el
comportamiento de los tornillos, ya que por medio de ellas se cuantificara la
fuerza de precarga del tornillo, que se define como la fuerza de tensién que se
acumula desde la cabeza hasta las roscas del tornillo, como producto del
respectivo ajuste [61], la cual sera la encargada de mantener fijo el implante al

hueso y facilitar el proceso regenerativo.

La relacidn existente entre el torque y la fuerza de precarga esta dada por la

siguiente ecuacion:

T=Kxdx*F (7.3)
De donde:
T=Torque en [N-m].
K= Constante para sujetadores roscados.
d= Didmetro nominal del tornillo.

F=Fuerza de precarga.

Se hizo seguimiento a diferentes estudios [62][63][64] relacionados con los

torques de insercion de los tornillos utilizados para diferentes tratamientos con
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implantes, asi se logrdé conocer un rango de torques, el cual brinda una nocién

de la veracidad del torque seleccionado para el presente analisis.

La tabla 7, contiene una sintesis del seguimiento a los diversos estudios.

Tabla 7. Torques para implantes.

RosidahAb-Lazid n,
EgonPerilli

Se midi6 el torque de insercién
de tornillos corticales hasta
encontrar el torque en el cual se
estabiliza y ver la relacion que
tiene con la densidad mineral

6sea BMD.

J.Cordey, M.Borgeaud

Neugebauer J, Traini T

Experimento realizado en vivo
en 4 ovejas los cuales se les
inserto una placa en la tibia
ajustada con tornillos, Luego de
cuatro semanas se ajustaron
con torques ascendentes de 0,5
Nm para observar el proceso de
recuperacion.

Se colocaron un total de 85
implantes dentales en las
mandibulas y maxilar superior
de 7 cerdos, de los cuales se
determiné el par de insercion y
la localizacién del implante
como factores de éxito en la
estabilidad del implante.

0,8 g/cm”3

2 Nm
1,0 Nm
hasta
5Nm

>0,35 Nm

AO FOUNDATION

IMPLANTES PARA PELVIS,
este es el torque minimo
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J.Tricio,DDS,MS, a
D. van Steenberghe, MD

Ueda M, Matsuki M

Ottoni JM, Oliveira ZF

recomendado por los fabricantes
para las diferentes placas que
ofrece en su catalogo.

Los 75 implantes se insertan en
hueso de bovino, con wun
mandmetro medidor de par para
que la fuerza de torsion
necesaria para atornillarlos en el
hueso fuera conocida.

Torque de insercién y el torque
de extracciéon de los artefactos
se midieron utilizando hueso
temporal y hueso humano, se
encontrd6 el par maximo sin
causar ruptura en los huesos.

Un total de 46 implantes
dentales se colocaron en 23
pacientes, el proceso de la
cirugia fue la recomendada por
el fabricante en el cual se
encontr6 que la estabilidad
primaria se daba con un torque
de insercién minimo.

1,5Nm

Rango en
valores de
grises
42 a 138

implantes
contacto 6seo

bicortical
implantes de
contacto 6seo

unicortical

0,32 Nm
minimo

0,38 Nm
optimo

Fuente: Autores.

Basados en la ecuacioén (7.3) y tomando los pardmetros:

T =44[N —m]
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K =05
d =45%1073[m]

Se determind la fuerza de precarga con un valor de F = 1955.5 [N].

Es de precisar que K es el resultado de unos factores establecidos de manera

experimental como se indica en los célculos para tornillos de potencia [65].

Ademas de lo anteriormente descrito es necesario definir para las simulaciones
cudles seran las restricciones (Fixed Support) que necesitara la pelvis para que
el analisis sea el adecuado. Es asi como mediante la exploracién bibliogréfica
se definié que el sacro es una de las partes del esqueleto humano que permite
la estabilidad de la pelvis y distribuye el peso corporal hacia las alas iliacas
hasta llegar a la cavidad acetabular, de esta manera es importante aclarar que
en el presente estudio, la reconstruccion imageneologica no cuenta con este
hueso, pero gracias a que se conoce su ubicacién y funcion se establecié que
las areas que entran en contacto con este hueso, serviran para representar los
puntos de soporte, ver figura 58. En esta area también existe influencia de los
musculos y ligamentos para la distribucién de la carga, a pesar de ellos estas
magnitudes no se tendran en cuenta, debido a la complejidad para definir una
magnitud y direccion a la totalidad de estos, por otra parte y como ya se
menciono en el Capitulo 3, en condiciones de bipedestacion en apoyo bipodal
la gran mayoria de musculos estaran relajados, de manera que no generaran

fuerzas internas.

Adicional a esto, y gracias a la “simetria” que presenta la estructura pélvica
resulta conveniente para las simulaciones utilizar solo media pelvis, en este
caso la fraccion sana, puesto que el objetivo del implante sera reconstruir el
tejido 6seo, de manera que esta sera la condicién final del tratamiento
ortopédico. Por esta razdn se hace necesario asociar al analisis otro soporte
gque para este caso sera la union de la sinfisis pubica, puesto que en este punto

representa de manera analoga la presencia de la pelvis completa [17][66].
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Figura 58. Vista de los dos soportes necesarios en la simulacion.

Fuente: Autores.

En la eleccion del tipo de elemento a utilizar para la creacion de la malla, se
seleccionaron elementos tetraédricos, ver figura 59, ya que segun la teoria de
elementos finitos y segun estudios realizados con anterioridad este tipo de
elementos geométricos, generaran una mayor precision en los resultados de

los anélisis.

Figura 59. Vista del tipo de elemento de la malla. Tetraedros.

Fuente: Autores.
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7.2.2 PROCESO

Esta es la etapa donde se resolveran las ecuaciones que se forman de la
matriz de rigidez y las cargas externas, para encontrar las respectivas
deformaciones y desplazamientos. Estos complejos calculos matematicos son

resultados mediante el software base de esta investigacion, ANSYS®.

Establecimiento del tipo de andlisis

En la libreria del software se permite establecer qué tipo de analisis se va a
llevar a cabo gracias a la interfas grafica con la que cuenta, ver figura 60;
permite realizar andlisis de estructuras dindmicas y estéaticas, andlisis de
transferencia de calor y fluido-dindmica. Para el caso especifico de estudio, el

andlisis a realizar serd un analisis estructural.

Figura 60. Toolbox de ANSYS®.

A Unsaved Project - Werkbench

File: View Tools Units Extensions +

] New [ Open... = save ﬂSave As...

< x
|EI Analysis Systems | &
| Design Assessment
Electric

Explicit Dynamics

Fluid Flow - Blow Molding (Polyflow)
Fluid Flow- BExtrusion{Polyflow)
Fluid Flow {CFX)

Fluid Flow (Fluent)

Fluid Flow (Polyflow)

Harmonic Response
Hydrodynamic Diffracion
Hydrodynamic Time Response
IC Engine

Linear Buckling

Magnetostatic

Modal

Modal (Samcef)

Random Vibration

Response Spectrum

m

Rigid Dynamics

Static Structural

Static Structural {Samcef)
Steady-State Thermal
Thermal-Electric
Throughflow

Transient Structural
Transient Thermal

CORECONNEECEENKERRRNNRAREER

Fuente: Autores.
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Céalculo de las matrices de transformacion

Este proceso es la base para obtener los resultados de las variables
desconocidas y a las cuales esta enfocado el andlisis. Este paso es realizado
completamente por el software y reconoce cuales serdn las ecuaciones

necesarias para el analisis, ver figura 61.

Figura 61. Preparing the mathematical model.

() E:2000 Ny bonded - Mechanical [ANSYS Multiphysics] = b4

File Edit View Units Tools Help “ @ i | Foowe v 2showEnors Hll [ & (@] - B orksheer  in
FAYER-ERERRIEG S CRAQAEAAR LG E o O

fas) - QSelection ~ Q Visibility v [F]Suppression ~

' Show Vertices  #8Wireframe | Il Edge Coloring ~ £~ A~ A~ A~ A~ A |4 |-IThicken Annotations Tshow Mesh -5 B Random Colors i Annotation Preferences
Environment Bk Inertial v @ Loads v & Supports = @ Conditions ~ & Direct FE v | [3- |

Outline L
|Filter: Name alm
Project

= [@] Model (E4)
BB Geometry ‘J

-5k Coordinate Systems
ions

E
B, Cor
ol

e B8 Mesh
- @1 Named Selections il
< T b

Details of "Fixed Support 3" 2
= | Scope

Seoping Methad | Geometry Selection

Geometry 3 Faces
= Definition

Type | Fixed Support

Suppressed Mo

ANSYS Wurkhe::h Solution Statu:

Overall Progress...

Preparing the mathematical model...

Interrupt Solution | Stop Solution I

Fuente: Autores.

Introduccién de las condiciones de contorno

El software permite introducir cada uno de los parametros establecidos para el
analisis mediante la interfas gréfica Mechanical, donde se hace la seleccion de
areas, mediante la herramienta que ofrece ANSYS® llamada NAMED
SELECTION; estas representan areas especificas que seran sometidas a
diferentes configuraciones para el analisis como: cargas, soportes, presiones,
momentos, aceleraciones, entre otros, las cuales tienen la opcién de introducir
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las respectivas magnitudes en las posiciones y direcciones deseadas. Ademas
se debe indicar el respectivo material para cada una de las geometrias
presentes en el analisis. De igual manera en este estudio existe un parametro
de suma importancia el cual influye en los resultados del andlisis y consiste en
las relaciones de contacto existentes entre los implantes y la pelvis. De acuerdo
al tratamiento ortopédico la relacion indicada en este tipo de contacto esta
definida en ANSYS® como NO SEPARATION, ver figura 62, la cual permite un

pequefio deslizamiento entre superficies.

Figura 62. Introduccién de condiciones de contorno.

Outline

JFiIteI’: Name + ol

EI,/% Connections

B Contacts

‘/‘I,,\ Mo Separation - tornillo 1 cm-1 To Placa 20 ranura macho-2
‘/‘I,,\ Mo Separation - tornillo 2 cm-1 To PLaca 20 ranura macho-2
‘/"I,,\ Mo Separation - tornillo 2 cm-1 To Placa 20 con agujero hembra-
‘/‘I,,\ Mo Separation - tornillo-1 To PLaca 20 con agujero hembra-3
‘/‘I,,\ Mo Separation - media 20000 caras-1To Placa 20 ranura macho-
‘/‘I,,\ Mo Separation - media 20000 caras-1To PLaca 20 con agujero b
‘/‘l,,\ No Separation - PLaca 20 ranura macho-2 To PLaca 20 con aguji

....... ./% Mesh

- 1 Named Selections
.,@ acetabulo

'/@ Coxis

- /B union

- /81 superior 1

- A pleal

- B placa 2

- A contacl

- A0 contac2

Static Structural (M5)

i VN Analvsis Settings
< m ¥

Details of "Multiple Selection”
Scope

Definition

Statistics

Fuente: Autores.
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Solucion del sistema de ecuaciones resultante

Luego de introducir cada uno de los parametros, se seleccionan las variables
gue se desea conocer, cuantificar y observar su comportamiento, ver figura 63.
Este estudio toma como referencia los siguientes criterios de falla: maxima
energia de distorsion (Von Misses), Esfuerzo cortante Maximo (Tresca) para

esfuerzo-deformacion y factor de seguridad.

Figura 63.Introduccion de los criterios de falla en el software.

8 ¢ com ot 0y o e v v T ol e
File Edit View Units Tools Help || @ -+ | 3/Sobe ~ 2/ShowEros tH 6 4 [0~ W worksheet in

RAYEH-RERREE &S ¢Aa aEacEngs v O

i) ~ @QSelection » Q Visibility v [ Suppression ~

7 Show Vertices 48 Wireframe | Il Edge Coloring ~ £~ /A~ A~ A~ A~ A |Ml |-IThicken Annotations T Show Mesh 35 Bl Random Colors 3 Annotation Preferences

Solution , Deformation + @, Strain v @, Stress v @, Energy v | 8, Damage v | @ Linearized Stress + | @ Probe + (@] Tools » | §,User Defined Result | 2| Carmpbel Disgrar | 8, Coordinate Systems = B

B

.
B, Equivalent Plastic
B: Comman ds @, Equivalent Total

B, User Defined Result

0,020 0,060

Geometry {Print Preview ), Report Preview,

Manage Views LR

Fuente: Autores.

7.2.3 POST-PROCESO

En el desarrollo del presente capitulo se han establecido cada una de las
condiciones utilizadas para que el andlisis de los modelos y sus posteriores
resultados sean los mas adecuados y asemejados a la realidad; cabe enfatizar
gue estos resultados son una aproximacion a las condiciones reales.
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Impresion y/o graficacion de las variables de estado

En esta impresion de resultados se presentaran cada uno de los esfuerzos y
deformaciones presentes, en la figura 64, se muestra un ejemplo de los
resultados para cada modelo, en respuesta al criterio de falla de Von Misses

(stress).

Figura 64. Resultados del andlisis.

Pelvissana

Pelvis fracturada

Implante 2

Fuente: Autores

Analisis de los resultados obtenidos

Dentro de los objetivos de este proyecto esta el analisis de las siguientes
condiciones: pelvis sana, pelvis fracturada y pelvis con los distintos modelos de
implante. A continuacién se mostrara cada uno de los resultados.
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v' PELVIS SANA:

En esta condicibn se quiere observar cuales son los esfuerzos vy
deformaciones que soporta la pelvis, en dos circunstancias apoyo bipodal y

unipodal.

Figura 65. Pelvis sana, apoyo bipodal

5,8806e5
2,9436e5
666,42 Min

%
0,000 0,050 0,100 (rm)
I

0,025 0,075

Fuente: Autores.

En la figura 65, se observa la distribucién de esfuerzos en la pelvis segun el
criterio de falla de Von Mises, el cual muestra un valor méximo de esfuerzo de
4,1124 [MPa], de esta manera no sobrepasa el valor del limite de fluencia del
tejido 6seo que es 114 [Mpa], es asi como se demuestra que el material no

falla por el criterio de esfuerzo permisible.
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Figura 66. Vista posterior de la pelvis sana en apoyo bipodal.

5,8806e5
2,9436e5
666,42 Min

@
0,000 0,050 0,100 (m) x
I .

0,025 0,075
Fuente: Autores.

En la figura 66, se logra observar una concentracion de esfuerzos, sefaladas

con el circulo rojo en las espinas iliacas, a causa de su pronunciada curvatura.

Figura 67. Deformacion total.

L 8,4546e-6
L 6,341e-6
4,2273e-6
2,1137e-6
0 Min

L]
x
0,000 0,050 0,100 m)
| I ]

0,025 0,075

Fuente: Autores.
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En la figura 67, se logra observar que el maximo desplazamiento presente en la
pelvis es de 0.0295 [mm], un valor muy pequefo, lo cual manifiesta que las
cargas a las cuales estd sometida la pelvis en condiciones normales no
provoca fractura alguna, por lo cual se le atribuye a la fractura estudiada ser

producto de algun choque.

Figura 68. Pelvis sana en apoyo unipodal.

H: pelvis sana 20000 caras unipodal
Equivalent Stress .
Type: Equivalent {von-Mises) Stress
Unit: Pa
Time: 1
14/04/2014 04:11 p.m.

1,9727e7 Max
1,644e7
1,3152¢7
9,864e6
6,5763e6
3,2885e6
744,48 Min

L4 X
0,000 0,050 0,100 (m)
I I ]

0,025 0,075

Fuente: Autores.

En la figura 68, las condiciones de carga aumentan, simulando que el paciente
estd apoyado en una sola pierna, este aumento se refleja en el maximo
esfuerzo que es 19,727 [MPa], mas este valor no alcanza a sobrepasar el
maximo esfuerzo de fluencia del material 6seo. La figura 69, muestra como los
esfuerzos se concentran en la zona sobrecargada encontrandose una franja en
el maximo esfuerzo; mientras que la otra parte de la pelvis region derecha,

soporta los minimos esfuerzos presentes en el sistema.
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Figura 69. Distribucion de esfuerzos en apoyo unipodal.

0,000 0,050 0,100 (m)
I N

0,025 0,075

Fuente: Autores.

Figura 70. Deformacién Total en apoyo unipodal

X
0,000 0,050 0,100 (m)
I .

0,025 0,075

Fuente: Autores.
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De la misma forma se logra observar el aumento en los desplazamientos de la
pelvis la cual presenta el méximo valor de 0,1939 [mm] en la zona izquierda de

la misma, ver figura 70.

v PELVIS FRACTURADA:

Figura 71. Distribucion de esfuerzos en la pelvis fractura en condicién bipodal.

—{ 2,599e6
L 1,9493e6.
1,2996e6
6,4988e5

169,27 Min

X
0,000 0,050 0,100 (m)
N .
0,025 0,075

Fuente: Autores.

Se observa en la figura 71, que la distribucion de esfuerzos aumenta en
relacion a la pelvis sana, produciéndose un esfuerzo maximo de 9,0961 [MPa]
significativamente superior al valor de 4,1124 [MPa], sin embargo no supera el
limite de fluencia del tejido 6seo. Este es un comportamiento esperado puesto
que al presentar fractura, las propiedades mecéanicas de la pelvis se ven

afectadas y expuestas a mayores esfuerzos.
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Figura 72. Maximo esfuerzo se presenta en la zona fracturada.

D: pelvis fracturada 20000 caras
Equivalent Stress
Type: Equivalent (von-Mises) Stress
Unit: Pa
Time: 1
14/04/2014 04:16 p.m.

9,09616 Max
8,446426
7,7967¢6
7,147e6
6,4973¢6
5,8476e6
5,1979¢6
4548126
3,8984e6
3,2487e6
2,599¢6
1,3493¢6
1,2996e6
6,4988e5
169,27 Min

Fuente: Autores.

Como se logra observar, en la figura 72, la zona méas afectada o donde se

concentran los esfuerzos, es en la fractura.

Figura 73. Desplazamientos totales en la pelvis fracturada con apoyo bipodal.

D: pelvis fracturada 20000 caras.
Total Deformation

Type: Total Deformation

Unit: m

Time: 1

14/04/2014 04:13 p.m.

3,8445e-5 Max
3,5699¢-5
3,2952¢-5
3,0206e-5
2,746e-5
2,4714e-5
2,1968e-5
1,9222e-5
1,6476e-5
1373e-5
1,0984e-5
8,2381e-6
5,4021e-6
2,746e-6
0Min

X
0,000 0,050 0,100 (m)
N . )
0,025 0,075 /

Fuente: Autores.
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Los desplazamientos mostrados en la figura 73, corresponden a un maximo de
deformacion de 0,0384 [mm], que es ligeramente mayor al maximo de

deformaciones presentes en la pelvis sana bajo apoyo bipodal.

Figura 74. Pelvis fractura en apoyo unipodal.

E: pelvis fracturada 20000 caras unipodal
Equivalent Stress

Type: Equivalent (von-Mises) Stress
Unit: Pa '

Time: 1

14/04/2014 04:21 p.m.

7,4002e7 Max
6,8716e7
6,343e7
5,814de7
5,2850¢7
4,7573¢7
4,2287e7
3,7001e7
3,1716e7
2,643e7
2,114de7
1,5858¢7

105727
5,2867e6
892,79 Min

| NN EEEEE |

Fuente: Autores.

En la figura 74, las condiciones de sobrecarga se presentan en la region
fracturada aumentando los niveles de esfuerzo a un maximo de 74 [MPa], lo
qgue indica que efectivamente en la regién de la fractura se incrementaron los
esfuerzos, producto de estas sobrecargas, es decir no excede el limite de

fluencia del material 6seo.

Seguidamente en la figura 75, se muestra el rango de desplazamientos
presentes en la pelvis bajo la condicion critica, siendo el maximo de
deformacion igual a 0,2517 [mm], asi mismo también se logra observar que

estas deformaciones se acrecientan en la zona de la pelvis fracturada.
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Figura 75. Deformaciones en condiciones criticas.

3,5962e-5
1,7981e-5
0Min

X
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0,025 0,075

Fuente: Autores.

v PELVIS CON IMPLANTES:

A continuacion se relacionan los resultados de esfuerzos y deformaciones
unitarias producto del andlisis en la interfas hueso-implante por dos teorias
de falla: Energia de distorsion (Von Misses) y Esfuerzo cortante Maximo
(Tresca), para los tres tipos de implantes propuestos, ante las dos
condiciones de apoyo (bipodal y unipodal) y bajo una precarga de los
tornillos de 2000 [N] y 3000 [N]. Este analisis se plantea Unicamente para la
interfas hueso-implante debido a que por ser el hueso el material menos
resistente, se busca identificar si se produce una falla en el material 6seo
bajo la presencia de los implantes, ademas se asegura que los esfuerzos
méaximos en el implante no sobrepasaran el limite elastico del material
utilizado para la creacion de los mismos (Ti6Al4V). En la tabla 8, se
observan los resultados del promedio de una muestra de 16 valores en la

region de contacto del implante con el hueso, ver figura 76, donde se
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pretende identificar cual es el mejor disefio de implante basandonos en el

factor de seguridad, la propuesta de Frost [19][18], de las ventanas

adaptativas en el proceso de regeneraciéon 6seo y mediante la validacion

estadistica de los resultados.

Figura 76. Identificacion de valores de esfuerzo en la interfas hueso-implante.

K: 3000 Ny no separation en todo arreglados apoyo normal refin 40

Equivalent Stress

Type: Equivalent (von-Mises) Stress

Unit: Pa
Time: 1
16/04/2014 06:06 p.m.

2,032e8 Max
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2,9028e7
1,4514e7
0,1744 Min

T T T TTTTITT

Fuente: Autores.
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Tabla 8. Valores promediados de 16 zonas en la interfas hueso-implante, para
distintos criterios de falla.

APOYO BIPODAL APOYO UNIPODAL
PRECARGA DE TORNILLO 2000 N PRECARGA DE TORNILLO 2000 N
CRITERIO DE FALLA | IMPLANTE1 | IMPLANTE 2 | IMPLANTE 3 | IMPLANTE 1 | IMPLANTE 2 | IMPLANTE3
EQUIVALENT ELASTIC
STRAIN VON MISSES 3,23E-03 2,80E-03 1,03E-04 4,24E-03 2,67E-03 2,18E-04
[m/m]
MAXIMUM SHEAR

3,46E-03 2,03E-03 9,01E-05 3,07E-03 1,77€-03 2,22E-04
ELASTIC STRAIN [m/m]

EQUIVALENT STRESS
VON MISSES [Pa]

MAXIMUM SHEAR
STRESS [Pa]

2,48E+07 1,89€+07 6,33E+05 2,73E+07 1,98E+07 1,70E+06

1,55E+07 8,01E+06 4,06E+05 1,78E+07 7,61E+06 1,03E+06

FACTOR DE SEGURIDAD |  0,09255 0,16886 6,092 0,092393 0,16888 5,3997

PRECARGA EN TONILLO DE 3000 N PRECARGA EN TONILLO DE 3000 N
EQUIVALENT ELASTIC
STRAINVON MISSES | 592E-03 | 3,80E-03 | 1,48E-04 | 548E-03 | 3,856-03 | 2,04E-04
[m/m]
MAXIMUM SHEAR
ELASTIC STRAIN [m/m]
EQUIVALENT STRESS
VON MISSES [Pa]

MAXIMUM SHEAR
STRESS [Pa]

5,10E-03 2,70E-03 1,30E-04 3,61E-03 2,74E-03 2,06E-04
3,73E+07 2,18E+07 1,03E+06 3,26E+07 2,09€+07 1,76E+06

2156407 | 1,29E407 | 6476405 | 1,87E+07 | 1,18E+07 | 9,55E+05

FACTOR DE SEGURIDAD  0,0617 1,13E-01 4,0447 0,061697 0,11258 3,7926

Fuente: Autores.

En la tabla 8, se muestran los valores promedio de las muestras recopiladas en
la interfas hueso-implante, en los cuales se identifican las diferencias
cuantitativas, bajo los diferentes criterios de falla, los cuales reflejan que el
mejor comportamiento respecto a los analisis se presenta en el implante 3,
debido a que en las deformaciones y en los esfuerzos generados en esta
interfas son inferiores comparados con los valores obtenidos en los andlisis de
implantes 1 y 2, ademas teniendo en cuenta que la condicién critica del

presente estudio se muestra bajo apoyo unipodal y con una precarga en los
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tornillos de 3000 [N], se demuestra que el tejido 6seo no falla por el criterio de
esfuerzo permisible puesto que no supera el limite elastico del material (Sy) de
114 [MPa].

Tabla 9. Comparacién de las ventanas adaptativas, en la regeneracién ésea.

MICRODEFORMACIONES
EQUIVALENT ELASTIC PARA IDENTIFICAR
STRAIN VON MISSES VENTANAS
[m/m] Maximo. ADAPTATIVAS

APOYO BIPODAL
PRECARGA 2000[N]
Implante 1 6,55E-03 6550l
Implante 2 6,80E-03 6800
Impalnte 3 2,85E-04 285
PRECARGA 3000[N]
Implante 1 8,53E-03 8530
Implante 2 7,41E-03 7410
Implante 3 2,85E-04 285
APOYO UNIPODAL
PRECARGA 2000[N]
Implante 1 7,55E-03 7550
Implante 2 6,80E-03 6800
Impalnte 3 4,34E-04 434
PRECARGA 3000[N]
Implante 1 9,73E-03 9730
Implante 2 9,73E-03 9730
Impalnte 3 4,45E-04 445

Fuente: Autores.

De igual manera se analizaron los resultados producto de las deformaciones
unitarias presentes en la interfas hueso-implante teniendo en cuenta lo
planteado en el Capitulo 3, referente a la biomecanica de la remodelacion 0sea
con lo cual se elaboré la tabla 9, donde se pudo identificar las ventanas
adaptativas de la regeneracion 0Osea, mediante las micro-deformaciones,

calculados con los valores maximos de deformaciones bajo el criterio de Von

130



Misses, para la interfas de cada implante. Dichos resultados establecen que el
proceso de regeneracion 6sea se encuentra en un equilibrio de modelado y
remodelado para el implante 3, puesto que para el apoyo bipodal con precarga
de 2000[N] y 3000[N] se encuentra en un rango dentro de las ventanas
adaptativas de 285 [ue] para los dos casos y cuando esta en apoyo unipodal
con precargas de 2000[N] y 3000[N] en un rango de 434 y 435 [ue]
respectivamente, por consiguiente en las dos condiciones se encuentra
ubicado dentro del rango de adaptacion, ver figura 77, en la “ventana
adaptada”, lo cual resulta favorable, teniendo en cuenta la intension de la

osteosintesis en la pelvis.

Figura 77. Rangos de microdeformaciones presentes en los modelos.

285, 434, 435 [ue]. 6550, 6800, 8530, 7410, 7550, 6800, 9730 [uel.

Fuente: Autores.

Para la condicion critica, que en este caso es apoyo unipodal con precarga de
3000[N], se identific6 para los tres tipos de implante cuél es el factor de
seguridad presentes en cada uno, dando resultados como los que se muestran
en las siguientes figuras.
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Figura 78. Factor de seguridad para el Implante 1.
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Fuente: Autores.

El factor de seguridad minimo del implante fue de 0.0616 visto en la figura 78,
lo que resulta desfavorable, puesto que este valor es inferior de 1, lo que refleja

debilidad en la estructura y poca confiabilidad.

En la figura 79, se observa un comportamiento similar, para el segundo disefio,
puesto que el factor de seguridad refleja que en zonas del implante se presenta
el minimo valor de 0.1125, que de igual manera no es favorable puesto que no

garantiza confiabilidad en la pieza.
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Figura 79. Factor de seguridad para el implante 2.
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Fuente: Autores.

Figura 80. Factor de seguridad para el Implante 3.
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Fuente: Autores.
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En la figura 80, se observa el comportamiento del factor de seguridad, con un
valor minimo en la region del implante de 3.79, que en comparacion con el
implante 1 e implante 2 es superior ofreciendo un nivel de confiabilidad mayor y
asegurando mas resistencia. Por lo anteriormente dicho, se asegura que el

mejor implante teniendo en cuenta el factor de seguridad, es el tercero.
Andlisis estadisticos de los resultados

Con el propésito de lograr un mejor entendimiento de la lectura de los
resultados obtenidos en los analisis realizados por simulacién, se realizd un
analisis de varianza con los datos de la variables respuesta de los criterios de
falla VON MISSES Y TRESCA, que fueron encontrados en la interfas hueso-
implante, para los 3 diferentes tipos de implantes, bajo las condiciones de
precarga y apoyo ya establecidas en los analisis. Se implementé el software
Rconsole, el cual es un entorno para calculos y graficos estadisticos.

Se plante6 como hipétesis nula, que entre los factores de estudio no hay
diferencias significativas, es decir que los implantes son iguales. Por otra parte,
la hipotesis alternativa plante6 que existian diferencias estadisticamente
significativas entre los implantes. Con base en las hipétesis postuladas, se
buscé respaldar la diferencia numérica de los resultados con el objetivo de
identificar el mejor implante para el caso de estudio.

La figura 81, muestra el grafico “caja de Tukey”, el cual contiene en el eje
horizontal de izquierda a derecha el implante 1, 2, 3 respectivamente y en el eje
vertical los datos de deformaciones bajos los 2 criterios de falla alli indicados
VMmm (Equivalent Elastic Strain, deformaciones), MSmm (Maximum Shear
Elastic Strain, deformaciones), su interpretacion se basa en identificar la
dispersion de los datos entre los factores analizados, para determinar las
diferencias entre ellos, de manera que sea posible rechazar la hipétesis nula.
Por consiguiente se observan las diferencias estadisticamente significativas
entre los 3 tipos de implantes y es claro el breve margen de variabilidad que
presentan los datos en el implante 3 comparado con los otros 2 implantes,

ademas a nivel cuantitativo representa una sefial de confiabilidad, debido al
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reducido valor en las deformaciones, es decir estos valores indican que el

implante 3 cuenta con menor efecto en la interfas hueso-implante.

Figura 81. Comparacién de la distribucién de los datos, mediante las cajas de Tukey.
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Fuente: Autores.

Ahora, una vez aceptado la hip6tesis alternativa entre los disefios de implante 1
y 2 con respecto al implante 3, se crea de forma genérica el grafico mostrado
en figura 82, en el cudl se puede identificar en el eje horizontal el criterio de
falla estudiado, que puede ser, Equivalent Elastic Strain indicado como VMPa
para tensiones y VMmm para deformaciones o Maximum Shear Elastic Strain
indicado como MSmm para deformaciones y MSPa para tensiones. En el eje
vertical se encuentran las comparaciones que se desean realizar, implante 2
con el implante 1, implante 3 con implante 1 e implante 3 con implante 2
ubicadas de arriba hacia abajo respectivamente, ademas en el grafico se
referencia el eje cero, ubicado en el borde derecho. La lectura de lo que alli se
muestra se hace identificando que tan cerca o alejado se encuentra cada

grupo del cero, lo que proporciona informacion de las posibles diferencias

135



existentes entre si, de esta manera entre mas alejado del eje se ubiquen
mayores diferencias habrén y entre mas cercano al eje cero menores seran las

diferencias entre si.

Figura 82. Diferencias de los factores.
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Fuente: Autores.

Es asi como se realizé la graficacion entre grupos para cada uno de los
criterios de falla, Equivalent Elastic Strain indicado como VMPa para tensiones
y VMmm para deformaciones o Maximum Shear Elastic Strain indicado como
MSmm para deformaciones y MSPa para tensiones, lo cual se muestra en la
figura 83, de donde se observa qué grupos son significativamente diferentes
(estadisticamente), con un nivel de confianza del 95%. En lo que alli se refleja,
bajo los 4 criterios de falla, los rangos de las comparaciones para los grupos

en los que se encuentra el implante 3 estan mas alejados del cero indicando
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que existen mayores diferencias referentes al comportamiento de tensiones y

deformaciones presentes en ésta interfas hueso-implante.

Figura 83. Diferencias de medias para cada criterio de falla entre los grupos de
implantes.
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Fuente: Autores.

Finalmente como soporte de la validacion de los datos con los analisis
estadisticos, se obtuvo un gréfico de interaccion en el cual se muestra co6mo
evoluciona la precarga en cada uno de los implantes, que en el grafico se
indican en linea punteada precarga de 2000 [N] y en linea continua precarga de
3000 [N] , ademas, esta grafica tiene en el eje horizontal el implante 1,2,3 de
izquierda a derecha respectivamente y en el eje vertical cada uno de los
criterios de falla, Equivalent Elastic Strain indicado como VMPa para tensiones
y VMmm para deformaciones o Maximum Shear Elastic Strain indicado como
MSmm para deformaciones y MSPa para tensiones, la separacion entre lineas

indica que los valores difieren, permitiendo evaluar que tan similar es el
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comportamiento de cada implante respecto a las precargas establecidas, ver
figura 84.

Figura 84. Interaccion de precarga con cada criterio de falla.
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Fuente: Autores.

Analizando la figura 84, se observa que el comportamiento del implante 3 es
muy similar bajo las 2 condiciones de precarga, y ademas que los valores de
esfuerzos y deformaciones son los mas bajos, lo que conlleva a establecer que
el implante 3 presenta resultados mas favorables en la interfas hueso-implante.
Finalmente se podria inferir que bajo cualquier condicion, normal o critica de
precarga en los tornillos, el implante 3 funcionaria de manera semejante,

generando un remodelamiento 6éseo 6ptimo en el paciente.
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8. CONCLUSIONES

v Se estableci6 mediante la documentacion bibliogréfica que la condicion
idealizada para el andlisis por medio del Meétodo de los Elementos
Finitos (FEM) para el comportamiento mecanico del material 6seo,
consiste en definirlo como un material homogéneo, isotropico, lineal y
elastico. Ademas, mediante la utilizacion de las tomografias del
paciente, se hallé el valor de la densidad, con la relacion de las escalas
HOUNSFIELD, para finalmente calcular el modulo de Young (E) de la
pelvis; conjuntamente se definio el coeficiente de Poisson (v), de manera

gue se caracterizo el modelo éseo.

v Se defini6 para las simulaciones, las condiciones de frontera,
delimitadas por la union de la sinfisis pubica y la regidon de interfas entre
el sacro y las crestas iliacas, ademas las condiciones de apoyo, bipodal
y unipodal, para las cuales se calcularon las respectivas cargas
bioldgicas, estableciendo la posicion critica para el apoyo unipodal, con
esto se logré realizar el proceso de simulacion mediante el software
ANSYS® para las diferentes condiciones de la pelvis, (pelvis sana,
pelvis fracturada y pelvis con implante), identificando las notorias
diferencias de los esfuerzos y deformaciones para cada caso, con lo
cual se encontr6 que bajo ninguna de las situaciones analizadas los

esfuerzos presentes sobrepasan el limite elastico (Sy) del tejido 6seo.

v" Se analizaron los resultados obtenidos por simulacion para los tres tipos
de implante bajo los criterios de falla, identificando que el implante 3
refleja el mejor desempefio frente a las cargas biomecanicas aplicadas,
puesto que presentdé menores esfuerzos y deformaciones en la interfas
hueso-implante; éstos resultados se validaron mediante un analisis

estadistico, el cual confirmé la efectividad que presenta el implante 3 con
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respecto a los otros dos disefios evaluados, generando confiabilidad en
la seleccion del implante éptimo para el caso de estudio.

Mediante este trabajo de investigacion, se logra contribuir para el avance
en el area de la biomecanica, en cuanto a la practica de la técnica de
experimentacién In Silico que tiene como base el metodo computacional
MEF, para el analisis de dispositivos médicos, dando paso a la inclusion
de herramientas tecnolégicas que superan las limitaciones existentes en
experimentaciones in vivo e in vitro, a su vez reduciendo el tiempo de
disefio y desarrollo de implantes a la medida consiguiendo mejorar la

calidad de vida de los pacientes.
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ANEXO A

1) Se abre la interfaz de ansys
WORKBENCH

2) En la toolbox nos dirigimos a FE
element para traer el modelo a
trabajar

3) Luego en FE element se escoge la
pieza con la que se quiere trabajar
(formato adecuado en este caso cdb)

onar laspartes, |as cualesse
ciones de carga. Este named
ngulo verde quese
encuentraen la barra supe de la pantallaen FE
element.

rte requerida se debe AGREGAR EL
COMPONENTE también esta opcidn se
encuentra en la parte superior de la barrade
nientas en FE element

DETECTION para completar el proceso
en FE element. Esta opcidn se encuentra
en la parte izquierda de la pantalla.

imos a File y le damos
EXPORTAR

8) Posteriormente en ANSYS
nuevamente debe aparecer la opcion de
model con un chulito esto significa que

ha cargado correctamente.

9) En este punto se selecciona el enlace
de STATIC STRUCTURAL. ( se arrastra la
opcidn justo Al frente de model).

Luego de esto se une los items de
model de FE element con model de
STATIC STRUCTURAL.

11) Para que el model de STATIC STRU
cargue, se si

correspondiente a la imagen del 1apiz,
Se pue ar un nombre para el nuev
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16) Cuando se ha llenado las propiedades se
guardan los cambios, Se hace nuevamente
doble click para terminar la edicidn. Se hace

click en el signo mas para adicionar la libreria.

17) Luego damos click en update Projecty una
vez haya cargado, le damos Return to Project.

18) Una vez terminado este proceso se puede
dar doble click en medel para abrir el modelo
en MECHANICAL Y alli hacer el analisis
estructural.

19) Enestanueva ventana, en la parte izquierdase
seleccionaran los parémetros que incidiran en el
analisis, tales como como lossoportes, fuerzas yel
material para cada geometria presente.

Finalmente, se indican los criterios de falla que se
quieren analizar, se da click en solve y esperamos
los resultados.
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ANEXO B

Se muestra el reporte de ANSYS® luego de finalizar la simulacién con el
implante 3.

Project
First Saved Friday, April 11, 2014
Last Saved Monday, May 05, 2014
Product Version 14.5 Internal

Save Project Before Solution | No

Save Project After Solution |No

0,080 {m)
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Units

TABLE 1
Unit System Metric (m, kg, N, s, V, A) Degrees rad/s Celsius
Angle Degrees
Rotational Velocity  rad/s
Temperature Celsius

Model (L4)

Geometry

TABLE 2

Model (L4) > Geometry

Object Name Geometry

State Fully Defined

D:\VANESSA DIRECTORIO\directorio\ARCHIVOS

Source SOLIDWORKS\PELVIS\prueba 2placas y tomillo peque.SLDASM
Type SolidWorks
Length Unit Meters

Element Control

Program Controlled

Display Style

Body Color

Length X 0,12596 m
Length Y 0,13124 m
Length Z 0,19498 m

Volume 2,193e-004 m3
Mass 0,44055 kg
Scale Factor Value 1,
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Bodies 6
Active Bodies 6
Nodes 74718
Elements 43478
Mesh Metric None

Solid Bodies Yes
Surface Bodies Yes
Line Bodies No
Parameters Yes
Parameter Key DS
Attributes No
Named Selections No
Material Properties No

File

Use Associativity Yes
Coordinate Systems |No
Reader que Saves No
Updated File

Use Instances Yes
Smart CAD Update No
Attach File Via Temp Yes

Temporary Directory

C:\Users\proyecto vie 5558\AppData\Local\Temp

Symmetry Processing

Analysis Type 3-D
Mixed Ir_'nport None
Resolution
Decompose Disjoint Yes
Geometry
Enclosure and

Yes
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TABLE 3

Model (L4) > Geometry > Parts

Visible

. tornillo 1 cm- |tornillo 2 cm- . media 20000 |PLaca 20 ranura
Object Name tornillo-1
1 1 caras-1 macho-2
State Meshed

Transparency

Suppressed

Stiffness Behavior

Flexible

Coordinate Default Coordinate System
System

Reference By Environment
Temperature

Effects

Assignment Ti6AL4V bone hip Ti6AL4AV
Nonlinear Effects |Yes
Thermal Strain

Yes

Length X 7,3428e-003 |9,5436e-003 |1,1749e-002 0.12596 m 2.37586-002 m
m m m

Length Y 1,1092e-002 |1,8512e-002 |2,5961e-002 0,13124 m 2.2039¢-002 m
m m m

Length Z 1 0939e-002 1 723e-002 2 3553e-002 0,19498 m 2.7052e-002 m

Volume 1,8096-007 |3,6191e-007 |54287€-007 [2,1761e-004 |, g oo o
m3 m3 m3 m3

Mass 8,0163¢-004 |1,6033e-003 |2,4049e-003 | \oooct |1 90916.008 kg
kg kg kg

Centroid X -5,534e-002 |-4,4646e-002 |-4,2253e-002 |-4,4269e-002 |~-1027€-002m
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m m m m

Centroid Y -0,19006 m |-0,17673 m |-0,15953 m (-0,1589 m -0,18688 m

Centroid 7 8,5708e-003 |2,0097e-002 |3,1694e-002 |2,7915e-002 1,7295e-002 m
m m m m

Moment of Inertia |7,7977e-009 |5,5328e-008 |1,8192e-007 |1,1836e-003 |1,0251e-008

Ip1 kg-m2 kg-m2 kg-m2 kg-m2 kg-m2

Moment of Inertia | 7,7977e-009 |5,5328e-008 |1,8193e-007 |9,9119e-004 |1,2886e-007

Ip2 kg-m2 kg-m2 kg-m2 kg-m2 kg-m2

Moment of Inertia |2,2898e-009 |4,5503e-009 |6,786e-009 |3,9248e-004 |1,2011e-007

Ip3 kg-m? kg-m? kg-m? kg-m2 kg-m2

Nodes 688 270 394 70912 1302

Elements 126 40 60 42113 582

Mesh Metric None

TABLE 4

Model (L4) > Geometry > Parts

Object Name

PLaca 20 con agujero hembra-3

State

Visible

Meshed

Yes

Transparency

Suppressed

No

Stiffness Behavior

Flexible

Coordinate System

Default Coordinate System

Reference Temperature

By Environment

Assignment Ti6AL4V
Nonlinear Effects Yes
Thermal Strain Effects |Yes
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Length X 1,178e-002 m
Length Y 2,2611e-002 m
Length Z 2,5328e-002 m
popeties |
Volume 3,1404e-007 m3
Mass 1,3912e-003 kg
Centroid X -4,6074e-002 m
Centroid Y -0,17698 m
Centroid Z 3,341e-002 m
Moment of Inertia Ip1 | 8,9784e-009 kg-m?
Moment of Inertia Ip2  |1,0776e-007 kg-m?2
Moment of Inertia Ip3 | 9,9599e-008 kg-m?2

Nodes 1152
Elements 557
Mesh Metric None

Coordinate Systems

TABLE 5

Model (L4) > Coordinate Systems > Coordinate System
Object Name Global Coordinate System
State Fully Defined

Type Cartesian

Coordinate System ID |0,

Origin X 0, m
Origin Y o,m
Origin Z o,m
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Connections

TABLE 6

X Axis Data [1,0,0,]
Y Axis Data [0,1,0,]
Z Axis Data [0,0,1,]

Model (L4) > Connections

TABLE 7

Object Name

Connections

State

Enabled

Generate Automatic Connection On Refresh|Y

Fully Defined

Model (L4) > Connections > Contacts

Object Name

Contacts

State

Connection Type

Scoping Method

Fully Defined

Contact

Geometry Selection

Geometry

All Bodies

Tolerance Type

Slider

Tolerance Slider

0,

Tolerance Value

6,6665e-004 m

Use Range No
Face/Face Yes
Face/Edge No
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TABLE 8

Edge/Edge No
Priority Include All
Group By Bodies
Search Across |Bodies

Model (L4) > Connections > Contacts > Contact Regions

No Separation

No Separation

No Separation

No Separation

No Separation -

Object - tornillo 1 cm- |- tornillo 2 cm- |- tornillo 2 cm-1 |- tornillo-1 To ?a?gﬁf?%oo
) 1 To PLaca 20 |1 To PLaca 20 |To PLaca 20 PLaca 20 con
Name . . PLaca 20
ranura macho- |ranura macho- |con agujero agujero
ranura macho-
2 2 hembra-3 hembra-3 5
State Fully Defined

Scoping . Named
Method Geometry Selection Selection
Contact 1 Face plcal
Target 1 Face contacl
Contact PLaca 20

. tornillo 1 cm-1 |tornillo 2 cm-1 tornillo-1 ranura macho-
Bodies 5
Target PLaca 20 ranura macho-2 PLaca 20 con agujero hembra- |media 20000
Bodies 3 caras-1

Type No Separation
Scope Mode | Automatic Manual
Behavior Program Controlled

Trim Contact

Program Controlled

Formulation

Trim 6,6665€-004 m
Tolerance
Suppressed |No

Program Controlled
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Detection

Method Program Controlled
Penetration Program Controlled
Tolerance

Normal

Stiffness Program Controlled
Update

Stiffness Program Controlled
Plnpall Program Controlled
Region

TABLE 9

Model (L4) > Connections > Contacts > Contact Regions

Object Name

No Separation - media 20000 caras-
1 To PLaca 20 con agujero hembra-3

No Separation - PLaca 20 ranura
macho-2 To PLaca 20 con agujero
hembra-3

State

Scoping Method

Fully Defined

Named Selection

Geometry Selection

Contact

placa 2

2 Faces

Target

contac2

2 Faces

Contact Bodies

PLaca 20 con agujero hembra-3

PLaca 20 ranura macho-2

Target Bodies

media 20000 caras-1

PLaca 20 con agujero hembra-3

Type No Separation
Scope Mode Manual Automatic
Behavior Program Controlled

Trim Contact

Program Controlled

Suppressed

No

Trim Tolerance

6,6665e-004 m

Formulation Program Controlled
Detection
Method Program Controlled
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Penetration
Tolerance

Program Controlled

Normal
Stiffness

Program Controlled

Update
Stiffness

Program Controlled

Pinball Region

Program Controlled

Mesh

TABLE 10

Model (L4) > Mesh

Object Name

Mesh

State

Physics Preference

Solved

Mechanical

Relevance

40

Use Advanced Size Function Off
Relevance Center Coarse
Element Size Default

Initial Size Seed

Active Assembly

Smoothing Medium
Transition Fast
Span Angle Center Coarse

Minimum Edge Length

Use Automatic Inflation

1,4207e-005 m

None

Inflation Option

Smooth Transition

Transition Ratio

0,272

Maximum Layers

5
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Growth Rate 1,2

Inflation Algorithm Pre

View Advanced Options No

Triangle Surface Mesher Program Controlled

Shape Checking Standard Mechanical
Element Midside Nodes Program Controlled
Straight Sided Elements No

Number of Retries Default (4)

Extra Retries For Assembly Yes

Rigid Body Behavior Dimensionally Reduced
Mesh Morphing Disabled

Pinch Tolerance Please Define

Generate Pinch on Refresh No

Automatic Mesh Based Defeaturing On

Defeaturing Tolerance Default

Nodes 74718
Elements 43478
Mesh Metric None

Named Selections

TABLE 11

Model (L4) > Named Selections > Named Selections
Object Name acetabulo | coxis |union |superior 1 |plcal
State Fully Defined
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Scoping Method

Geometry Selection

Geometry

527 Faces

1 Face

2 Faces |1 Face

Send to Solver Yes
Yes
Program Controlled Inflation | Exclude

Manual
Total Selection 527 Faces 1 Face |2 Faces |1 Face
Suppressed 0
Used by Mesh Worksheet | No

TABLE 12

Model (L4) > Named Selections > Named Selections

Object Name

placa 2

contacl

contac2

State

Scoping Method

Fully Defined

Geometry Selection

Geometry

1 Face |22 Faces |18 Faces

Send to Solver Yes
Visible Yes
Program Controlled Inflation | Exclude

Type Manual

Total Selection 1 Face |22 Faces |18 Faces
Suppressed 0

Used by Mesh Worksheet |No
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Static Structural (L5)

TABLE 13
Model (L4) > Analysis

Object Name Static Structural (L5)
State Solved

Physics Type Structural

Analysis Type Static Structural
Solver Target Mechanical APDL

Environment Temperature | 22, °C

Generate Input Only No
TABLE 14
Model (L4) > Static Structural (L5) > Analysis Settings
Object Name Analysis Settings
State Fully Defined

Number Of Steps 1,

Current Step 1
Number '
Step End Time 1,s

Auto Time Stepping | Program Controlled

Solver Type Program Controlled

Weak Springs Program Controlled

Large Deflection Off

Inertia Relief Off

Generate Restart

Points Program Controlled

Retain Files After

Full Solve No
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Force Convergence

Program Controlled

Moment Program Controlled
Convergence

Displacement Program Controlled
Convergence

Rotation Program Controlled
Convergence

Line Search Program Controlled
Stabilization Off

Stress Yes
Strain Yes
Nodal Forces No
Contact
. No
Miscellaneous
General
. No
Miscellaneous
Store Results At All Time Points

Max Number of

Program Controlled

Result Sets
Solver Files C:\Users\proyecto vie 5558\Documents\CHIKS MECANICA\SIMULACION
Directory TORNILLLOS CORTOS IMPLANTE 3_files\dpO\SYS-12\MECH\
Future Analysis None
Scratch Solver Files
Directory
Save MAPDL db No
Delete Unneeded
. Yes
Files
Nonlinear Solution |No

Solver Units

Active System

Solver Unit System

mks
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TABLE 15

Model (L4) > Static Structural (L5) > Loads

Object Name Fixed Support | Fixed Support 2 | Force Force 2 |Force 3
State Fully Defined

Scoping Method |Named Selection Geometry Selection
Named Selection | coxis union acetabulo

Geometry

1 Face

Type Fixed Support Force
Suppressed No
Define By Vector
Magnitude 1451,5 N (ramped) | 3000, N (ramped)
Direction Defined
FIGURE 1

Model (L4) > Static Structural (L5) > Force

14515

1250, —

1000, —
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FIGURE 2

Model (L4) > Static Structural (L5) > Force 2

3000,
2800,

2400,

2000,

1600,

1200,

300,

400,

FIGURE 3

Model (L4) > Static Structural (L5) > Force 3

3000,
2800,

2400,

2000,

1600,

1200,

800,

400,
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TABLE 16
Model (L4) > Static Structural (L5) > Loads

Object Name Force 4 Fixed Support 3

State Fully Defined

Scoping Method | Geometry Selection

Geometry 1 Face 3 Faces

Type Force Fixed Support
Define By Vector

Magnitude 3000, N (ramped)

Direction Defined

Suppressed No

FIGURE 4
Model (L4) > Static Structural (L5) > Force 4

2400, —

1600, —

1200, —
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Solution (L6)

TABLE 17
Model (L4) > Static Structural (L5) > Solution

Object Name Solution (L6)

State Solved

Max Refinement Loops |1

Refinement Depth

Status Done

TABLE 18
Model (L4) > Static Structural (L5) > Solution (L6) > Solution Information

Object Name Solution Information
State Solved
Solution Output Solver Output

Newton-Raphson Residuals 0

Update Interval 25s

Display Points

Activate Visibility

Display All FE Connectors

Draw Connections Attached To | All Nodes

Line Color Connection Type
Visible on Results No

Line Thickness Single

Display Type Lines
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TABLE 19

Model (L4) > Static Structural (L5) > Solution (L6) > Results

Total Equivalent Equivalent Maximum Maximum
CleEet MEne Deformation |Elastic Strain |Stress g?rz?: Elastic Shear Stress
State Solved

Scoping _
Method Geometry Selection
Geometry | All Bodies

Tvoe Total Equivalent Equivalent (von- ZI:;( ;Tgrlzstic Maximum
yp Deformation |Elastic Strain |Mises) Stress Strain Shear Stress
By Time

Display Time |Last

Calculate Yes

Time History

Identifier

Suppressed |No

Minimum 0,m 1,9339e-011 | 51165 pa 2,7424e-011 1, 11562 pa
m/m m/m

Maximum 1,3766e-004 |2,0101e-003 2.18846+008 Pa 2,8163e-003 |1,1964e+008

m m/m m/m Pa

Ll tornillo 1 cm-1 | media 20000 caras-1

Occurs On

Maximum media 20000 .
tornillo 1 cm-1

Occurs On caras-1

Time 1,s
Load Step 1
Substep 1
Iteration 1
Number
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Integration Point Results

Display

Option Averaged

FIGURE 5
Model (L4) > Static Structural (L5) > Solution (L6) > Total Deformation > Figure

3933e5
— 2,9498e-5
19665e-5
9,8326e-6
0 Min

FIGURE 6
Model (L4) > Static Structural (L5) > Solution (L6) > Equivalent Elastic Strain > Figure

0015793
0,0014358
0,0012922
0,0011486
0,001005
0,00086145
0,00071788
00005743
0,00043073
0,00028715
000014358
1,9339e-11 Min

e

0,080 (m)

0,040
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FIGURE 7
Model (L4) > Static Structural (L5) > Solution (L6) > Equivalent Stress > Figure

L: 3000 Ny no seq
Figure

Type: Equivalent (von-Mises) Stress
Unit: Pa

Time: 1

05/05/2014 02:36 p.m.

2,1884e8 Max
; 20321e8

ration en todo arreglados apoyo UNIPODAL refin 40

1,8758e8
1,7195e8
— 15632e8
— 14069e8
— 1.2505e8
—{ 1.0942e8
— 9.3791e7
I—{ 7.8159e7
I 6.2527e7
I 468957

3,1264e7
I 15632e7

0,21165 Min

0,080 (m)

0,040

FIGURE 8
Model (L4) > Static Structural (L5) > Solution (L6) > Maximum Shear Elastic Strain > Figure

L: 3000 N y no separation en todo arreglados apoyo UNIPODAL refin 40
Figure

Type: Maximum Shear Elastic Strain
Unit: mém

Time: 1

05/05/2014 02:36 p.m.

. 0,0028163 Max

== 00026152

— 0002414

— 0,0022128

— 0,0020117

— 0,0018105

— 0,0016093

— 0,0014082

— 0,001207

— 0,0010058

—{ 0,00080466

— 0,0006035
0,00040233

I 0,00020117
2,7424e-11 Min

0,040
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FIGURE 9
Model (L4) > Static Structural (L5) > Solution (L6) > Maximum Shear Stress > Figure

L: 3000 N y no separation en todo
Figure

Type: Maximum Shear Stress
Unit: Pa

Time: 1

05/05/2014 02:36 p.m.

[

B TTTTT 777

TABLE 20
Model (L4) > Static Structural (L5) > Solution (L6) > Stress Safety Tools

Object Name Stress Tool

State Solved

Definition

Theory Max Equivalent Stress

Stress Limit Type | Tensile Yield Per Material

TABLE 21
Model (L4) > Static Structural (L5) > Solution (L6) > Stress Tool > Results

Object Name Safety Factor

State Solved

Scope

Scoping Method Geometry Selection
Geometry All Bodies
Definition
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Type

Safety Factor

By Time
Display Time Last
Calculate Time History | Yes
Identifier

Suppressed No

Integration Point Results

Display Option Averaged
Results
Minimum 3,7926

Minimum Occurs On

tornillo 1 cm-1

Information
Time 1,s
Load Step 1
Substep 1
Iteration Number 1
Material Data
Ti6AL4V:
TABLE 22
Ti6AL4V > Constants
Density | 4430, kg m"-3
TABLE 23
Ti6AL4V > Isotropic Elasticity
Temperature C | Young's Modulus Pa | Poisson's Ratio | Bulk Modulus Pa | Shear Modulus Pa

1,13e+011

0,33

1,1078e+011

4,2481e+010

TABLE 24

Ti6AL4V > Tensile Yield Strength

Tensile Yield Strength Pa

8,3e+008
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TABLE 25
Ti6AL4V > Tensile Ultimate Strength

Tensile Ultimate Strength Pa

9,e+008

bone hip:

TABLE 26
bone hip > Constants

Density | 1990, kg m”-3

TABLE 27
bone hip > Isotropic Elasticity

Temperature C | Young's Modulus Pa | Poisson's Ratio | Bulk Modulus Pa | Shear Modulus Pa
1,0962e+010 0,3 9,1349e+009 4,2161e+009

TABLE 28
bone hip > Tensile Yield Strength

Tensile Yield Strength Pa

1,14e+008
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