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Resumen. Se presenta en este trabajo una metodologia para construir model os de elementos
finitos de estructuras 0seas de geometria arbitraria a partir de tomografias computarizadas.
El proceso incluye la determinacion de las constantes elasticas del tejido 0seo a partir de los
datos de densidad. Las correlaciones entre la densidad del tejido 6seo y sus constantes
elasticas se elaboraron utilizando un esquema de homogenizacion y bases de datos
disponibles en la bibliografia. La metodologia propuesta se aplica al estudio de la
articulacion gleno-humeral, incluyendo un implante de reemplazo total de la articulacion. El
modelo de elementos finitos permite verificar la estabilidad del conjunto.
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1 INTRODUCCION

En las ultimas décadas las herramientas de calculo numérico computacional y en especial
el Método de los Elementos Finitos (FEM por sus siglas en ingles)*, se han popularizado en el
campo de la biomecénica y la ortopedia. Estas herramientas originalmente desarrolladas en el
campo de la ingenieria, permiten crear los medios virtuales para el estudio del aparato
musculo-esquelético y de esta manera determinar el comportamiento mecanico de sistemas
hueso-implante sin necesidad de intervencidn y experimentacion en el cuerpo humano. Al
mismo tiempo es posible desarrollar y trabajar con modelos individualizados, que consideren
las caracteristicas particulares de cada paciente y que ayuden en la exploracion y busqueda
de soluciones a problemas especificos antes de la intervencion quirurgica. La construccion de
un modelo de FEM necesita definir la geometria del problema (morfologia 6sea), junto con la
informacidn de sus propiedades mecanicas y cargas (fuerzas) aplicadas.

Por su parte, las iméagenes médicas procedentes de los estudios de tomografia
computarizada (TC) son herramientas usuales para el diagnostico médico. El reformateo y
procesamiento de las imagenes axiales de TC permite obtener reconstrucciones
bidimensionales (2D) en los planos sagital, coronal y oblicuo o tridimensionales (3D)
mediante la utilizacién de software especificos (Volume Rendering, Surface Rendering)®.
Aunque muy potentes y eficaces, estas técnicas orientadas a la visualizacion y construccion
de iméagenes no proporcionan en forma directa la informacion necesaria para la construccion
de modelos de FEM. Como se explicara mas adelante, la construccion de un modelo
computacional requiere que la informacion sobre el problema esté dada en un formato
compatible para su procesamiento por un algoritmo numérico. Hoy dia, el uso de imagenes
médicas, y en particular las tomografias computadas para relevar informacion, es una de las
alternativas mas usadas en bioingenieria. En biomecéanica, y en el caso particular del
modelado de estructuras dseas, las TC suministran la informacion detallada de la geometria y
densidad de las mismas. En la actualidad existen diversas metodologias para modelar
estructuras 0seas (de mayor o menor precisién), mientras que no se dispone aun de una
herramienta exacta para determinar las propiedades (o constantes elésticas) a partir de la
densidad del hueso.

La metodologia propuesta para obtener la informacion del modelo de FEM a partir de las
imagenes de TC se describe a continuacion, al tiempo que se lo ilustra para el caso de la
articulacion gleno-humeral (GH).

2 MATERIAL Y METODO

Este FEM® es usualmente reconocido como la invencién mas importante de la ingenierfa
computacional. Esta fue desarrollada como una herramienta potente y versatil de disefio
ingenieril que sirve para el estudio del comportamiento de componentes y estructuras
mecanicas complejas sujetas a estados arbitrarios de carga. En pocas palabras, el FEM
consiste en dividir la estructura en pequefias partes (elementos), cuyo comportamiento se
describe en forma simplificada. Los elementos son entonces “reconectados” a través de
puntos clave (nodos). El proceso resulta en un sistema de ecuaciones algebraicas simultaneas
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de cuya solucion se obtiene la respuesta del problema (desplazamiento, deformaciones y
esfuerzos). Los nodos y elementos en un modelo pueden ser varios cientos o miles, por lo que
es mandatario el empleo de computadoras para la solucion del problema.

El modelo de FEM requiere que la informacién sobre la geometria del problema le sea
proporcionada a través de la posicion de los nodos (matriz de coordenadas) y como estos se
encuentran conectados para definir los elementos (matriz de conectividad). Luego se deben
especificar para cada elemento las constantes elasticas.

2.1 Estudio tomograéfico

Se realizo una tomografia computada, en un sujeto de 20 afios de edad, del conjunto
himero-escapula en posicion supina utilizando un tomografo computado helicoidal Philips
Secura. Fueron obtenidas un total de 311 tomografias con un paso de 1 mm en la region de
las epifisis del humero y 2,5 mm en el resto del estudio.

Las imagenes tomograficas fueron procesadas con el software eFilm® para obtener

imagenes de las secciones transversales de los huesos en blanco y negro, las que fueron
exportadas en formato de mapa de bits (ver Fig. 1. ay b).

Figura 1: Silueta de una seccion del himero y la escapula: (a) imagen en escala de grises; (b) imagen de alto
contraste en blanco y negro.

2.2 Construccion de la red de elementos finitos

Las imagenes con los cortes transversales fueron procesadas para obtener los puntos
(nodos) en el dominio y la superficie del modelo. Con este propdsito se desarrollé la rutina
BonesBuilder en MatLab*. Esta rutina coloca puntos sobre el contorno y el interior de las
siluetas, utilizando una grilla regular que superpone sobre cada una de las imagenes (ver Fig.
2.a). Los puntos en el volumen son aquellos coincidentes con las intersecciones de las lineas
horizontales y verticales de las grillas, mientras que los puntos sobre la superficie estan dados
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por las intersecciones de las lineas de las grillas con el borde de la silueta. De esta forma
resultaron 33.822 puntos para el himero y 24.872 puntos para la escapula (ver Fig. 2.b).

Punto en el
volumen

Punto en la
superficie

(a) (b)

Figura 2: Generacion de la nube de puntos: (a) grilla sobre la imagen; (b) nube de puntos correspondiente a la
escapula.

La reconstruccion de la superficie de los modelos del himero y la escapula se realiz6 por
medio del programa MeshSuite®, que utiliza la técnica de Extended Delaunay Tessellation. De
esta forma la superficie exterior de los modelos queda definida por un conjunto de superficies
triangulares (ver Fig. 3.a). Como puede observarse en esta figura, algunas regiones de los
modelos presentan fuertes discontinuidades, las que son consecuencia de transiciones
abruptas de su geometria debido al espaciado tomografico. Para la solucion de este defecto se
utilizé un algoritmo de relajacion de las coordenadas de los nodos (subrutina Surf Smooth), el
que posibilita “suavizar” la superficie del modelo. Debido a que este proceso tiende a eliminar
detalles geométricos del modelo, el nimero de veces que se aplica el algoritmo (sucesivas
suavizaciones de la geometria) resulta del compromiso entre la mejora de la calidad de la
superficie, y la pérdida de precision en la representacion de la geometria. En este trabajo los
mejores resultados fueron obtenidos luego de aplicar dos veces el algoritmo (ver Fig. 3.b).

Finalmente, las geometrias resultantes fueron importadas como sélidos en el programa de
FEM Abaqus®, el que fue utilizado para la discretizacién de su volumen utilizando elementos
tetraédricos cuadraticos. De la discretizacion de los modelos solidos se obtuvieron: para la
escapula 33.358 elementos tetraédricos cuadraticos y 54.771 nodos, y para el himero 48.196
elementos tetraédricos cuadraticos y 75.986 nodos.
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Figura 3: Reconstruccién de la superficie de la escapula: (a) geometria sin suavizar; (b) geometria suavizada.

2.3 Asignacion de las constantes elasticas

Para modelar el tejido 6seo como un sélido continuo se debe implementar un esquema de
homogenizacién de sus propiedades mecanicas utilizando un parametro que proporcione
informacién sobre su microestructura. Tipicamente la densidad es utilizada con este
proposito, para lo que se dispone de un importante nimero de trabajos en los que se proponen
correlaciones entre la densidad aparente del tejido 6seo y sus constantes elasticas’ %012,

De esta forma, el siguiente paso consiste en la asignacién a cada uno de los elementos del
modelo su valor de densidad aparente. En este sentido es importante mencionar que la
densidad reportada por las TC considera no solo la masa del tejido 6seo, sino que incluye
ademas la masa de otros tejidos como médula, grasa y sangre. Esto implica hacer una
correccion de la densidad tomada de las tomografias para obtener la densidad aparente del
hueso. Esta se define como la masa de hueso mineralizado dividido por el volumen total (bulk
volume) incluyendo los poros. Con este propésito se construye una curva de calibracion
utilizando la metodologia propuesta por Taylor et al*°.

La propuesta de Taylor et al'® consiste en asignar el valor de densidad aparente cero a la
fase medular, mientras que la maxima densidad aparente (tipicamente 2 gr./cm3) al tejido
cortical mas compacto. De esta forma y con el objeto de determinar los valores extremos de
Unidades Hounsfield (UH), se analizaron 45 tomografias de la diéfisis del humero, por ser
esta la zona donde se espera encontrar los valores minimos (cavidad medular), y maximos
(cortical) de densidad. A partir de los resultados de este analisis se asigno el valor de —137
UH para la densidad aparente p=0 gr./cm3 y 2030 UH para p=2 gr./cm3. Asumiendo una
relacion lineal entre estos dos puntos la relacion entre densidad aparente y UH quedo
finalmente establecida por la siguiente curva de calibracién:
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P

Por su parte se desarrollo la rutina de MatLab (CubeBuilder), para procesar las imagenes
de las tomografias en formato DICOM. De este procesamiento resulta una “caja” con la
distribucion espacial densidades (este ultimo en formato estandar vtk). Se ilustra la
distribucion espacial de densidades (dadas por las curvas de nivel de UH) con y sin la red de
elementos finitos (ver Fig. 4. ay b).
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Figura 4: Cubo de densidades: (a) curvas de nivel; (b) curvas de nivel con red de elementos finitos superpuesta.

La asignacion de la densidad a cada elemento del modelo se realiza utilizando el programa
BoneMat™®, Este programa asigna a cada elemento un valor de densidad, el que calcula como
el promedio de las UH sobre la porcion de volumen que cada uno representa. BoneMat se
vale con este proposito de la informacion de la distribucion espacial de densidades, la
informacion de la red de elementos finitos y la curva de calibracion. En la Fig. 5 se ilustra el
resultado obtenido sobre un corte longitudinal del himero. En esta figura cada elemento de la
red de elementos finitos fue coloreado de acuerdo a la escala y segun del valor de densidad
aparente que le fuera asignado, donde puede apreciarse la variacion de densidad para los
tejidos cortical y esponjoso.
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Figura 5: Contornos con la distribucion de la densidad aparente en una seccion longitudinal del himero.

Finalmente las constantes elésticas de cada elemento son calculadas en funcién de su
densidad utilizando las correlaciones propuestas por Taylor et. al. *° para el tejido cortical y
por Yang et al** para el trabecular. Se utiliza una ley de homogenizacién de propiedades
propuesta por Cowin**, de donde se obtienen las constantes ingenieriles is6tropas efectivas E
(mddulo de Young) y v (coeficiente de Poisson) para tejido cortical y trabecular a partir de las
constantes ortotropas del tejido dseo (ver Fig. 6 y 7). Con este propdsito se desarrollo la rutina
de MatLab (Writelncludes) para asignarle las constantes elasticas a la malla con los valores
de densidades. De esta forma el modelo queda completo y listo para su analisis utilizando el
paguete de FEM Abaqus/Standard.
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Figura 6: Constantes ingenieriles isotropas efectivas para el tejido trabecular.
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La figura 8 esquematiza el paquete computacional desarrollado para la generacion de las
geometrias Oseas a partir de TC, su dicretizacion, y la asignacion de las propiedades
mecéanicas a la misma.

Figura 8: Esquema de implementacion del paquete computacional para el modelado de la malla de elementos

Figura 7: Constantes ingenieriles isétropas efectivas para el tejido cortical.
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finitos y asignacion de las propiedades mecanicas.
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2.4 Biomecanica del movimiento de abduccién

Con el fin de determinar las cargas a aplicar en el modelo de FEM, y considerar una
situacion de méaxima presion, ejercida entre la cabeza del humero y la glena de la escapula
para poder evaluar la respuesta de un implante ante la situacion mas desfavorable, se estudio
la biomecénica del movimiento de abduccion en el plano frontal, con una carga de 30 N en la
mano (ver Fig. 9), donde se identificaron los principales musculos responsables de dicho
movimiento para los primeros 70° de elevacion del brazo. Con este proposito, se simuld el
movimiento mediante el software MSC Visual Nastran 4D donde se determinaron las
fuerzas ejercidas por los musculos supraespinoso y deltoides en funcion del &ngulo de
elevacion del brazo, considerando la variacion de los brazos de palanca de los mismos (ver
Fig. 10y 11).

Figura 9: Modelo de simulacién del movimiento de abduccién en el plano frontal con una carga en la mano.

— dettoides (M) == ==* supraespinoso {N]'vs @ (eleg)

600,00

500,00 — =]

_/
__./
—
— /’
= 40000 e
e <
I\ /
E ] 7 o
o 300.00 e
=3
L ; ~d
b
20000 =
i
100,00 /
A
il -
0,00+
000 10.00 20,00 30.00 40,00 50,00 60,00 70.00
|

Angulo de elevacion [6]

Figura 10: Magnitud de la fuerza de los musculos supraespinoso y deltoides [N] en funcion del angulo de
elevacion (0).
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Brazo de palanca [mm]

10.00
0.00 1000 20.00 30.00 40,00 50,00 60.00 70,00
[ ]

Angulo de elevacién [8]

Figura 11: Brazos de palanca de los musculos supraespinoso y deltoides [mm] en funcion del angulo de
elevacion (0).

2.5 El implante

(@

Figura 12: Mddulos del componente humeral del implante: (a) tallo; (b) cabeza.

Se disefi6 un implante de tipo modular para la articulacion GH compuesto por tres
modulos: el tallo y la cabeza (ver Fig. 12. a 'y b), que conforman el componente humeral, y la
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glena que conforma el componente glenoideo (ver Fig. 13). Ademas, se propusieron
diferentes medidas para cada modulo, obteniendo asi diferentes tamafios de implante capaces
de adaptarse a una amplia poblacién de pacientes y se disefiaron dos modelos de glena con 4
pegs y dos pegs, este Ultimo para casos de pacientes con gran perdida de masa 6sea (ver Fig.
13. ay b). En cuanto a los materiales para su fabricacion, se propusieron para la cabeza y el
tallo una aleacion Co-Cr-Mo (ASTM F-75) y para la glena polietileno de ultra alto peso
molecular (UHMWP). Todos los componentes del implante fueron discretizados con
elementos tetraédricos cuadraticos y el comportamiento de sus materiales fue modelado como
lineal elastico.

(a) (b)

Figura 13: Modulos del componente glenoideo del implante: (a) glena con 4 pegs; (b) glena con 2 pegs.

3 MODELQOS

Se construyeron dos modelos de FEM del conjunto himero y escdpula con y sin implante,
para la posicion de 70° de elevacion del brazo en la cual se determind la mayor fuerza ejercida
por el par de musculos actuantes. EI modelo sin implante fue discretizado con elementos
tetraédricos cuadraticos, para el que resultaron 100.000 elementos y 270.000 nodos
aproximadamente. Por su parte la discretizacion con elementos cuadraticos del modelo con
implante resulté en 240.000 elementos y méas de 380.000 nodos (Fig. 14).

Debido a que en el estudio biomecanico del movimiento de abduccion, se tomé en cuenta
al brazo completo, para completar el modelo, se realiz6 una simplificacién para los huesos del
antebrazo (cubito y radio) y la mano, utilizando una viga tubular de radio exterior 30 mm y
espesor 10 mm, a la que se le asignaron propiedades mecénicas correspondientes al valor
promedio de los maximos valores para el hueso cortical y trabecular obtenidos de las
tomografias (Fig. 15).
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Figura 14: Modelo de huesos con implante

Figura 15: Modelo de huesos con viga

En el estudio biomecanico se propuso la simplificacion de analizar el movimiento para la
escapula fija, por lo tanto se redujo la amplitud del movimiento del brazo hasta los 70° de
elevacion. La escapula se encuentra ligada al térax mediante el mdsculo serrato mayor. En la
figura 16 se puede observar en color naranja la zona de insercion de dicho musculo en la que
se restringieron los desplazamientos.

Para el caso del modelo con implante se considerd la interfase hueso-implante con
adherencia perfecta asimilando esta condicion a la de una prétesis cementada. No se tuvo en
cuenta por razones de simplicidad los microdesplazamientos entre las superficies.

En el modelo de huesos sin implante se evitd modelar el contacto directo hueso a hueso
entre el himero y la escapula. Dado que la geometria de los modelos es irregular, el contacto
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podia llegar a ser del tipo puntual alcanzandose en esas zonas tensiones elevadas artificiales.
Ademas, en la condicién natural de una articulacion los huesos no estan en contacto directo,
sino que entre ellos hay tejido blando cartilaginoso y el liquido sinovial de la articulacion. Por
consiguiente se incluyo en el modelo un sélido intersticial entre ambos huesos que hace las
veces de cartilago. Varios investigadores han trabajado en el modelado de tejidos
cartilaginosos. En este trabajo se adopté lo propuesto por Biichler P. et. al.*®, quienes
utilizaron el software Abaqus® para su simulacién, y se asigné al cartilago las propiedades
mecanicas de un material hiperelastico con comportamiento Neo-Hookeano e incompresible.

Como se menciond con anterioridad, los musculos responsables del movimiento de
abduccion del brazo son el deltoides y supraespinoso, por lo tanto se colocaron para su
simulacion seis cargas del tipo conectores axiales que representan tres fibras principales para
cada uno de ellos: anterior, medio y posterior (ver Fig. 16).

Para no generar tensiones elevadas artificiales en los puntos de insercion de los musculos,
se colocaron en estas zonas pequefios suplementos sélidos que copian fielmente la superficie
del hueso (sus geometrias fueron construidas a partir de operaciones booleanas entre los
solidos).

Ademas de la fuerza ejercida por los musculos, se tomo en cuenta el peso del brazo (18N),
antebrazo y mano, y una carga de 3Kg. en la mano.

De esta manera se aplico una carga puntual de 30 N en el extremo de la viga, para simular
la carga en la mano, y se le asigno a la viga un valor de densidad para que actuando un campo
gravitatorio de 9.81 m/s? ejerza un peso de 22 N (peso promedio del antebrazo y la mano).

i
v‘ﬂn_ﬂjh
1y YA

LY T

Figura 16: Condiciones de contorno y cargas aplicadas.
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4 DISCUSION DE RESULTADOS

Se obtuvieron las distribuciones de tensiones para los dos casos, donde se evalud la
respuesta de los huesos, del implante y de la interfase hueso-implante ante el estimulo
mecanico. La utilizacion de la tensién equivalente de von Mises para el tejido 6seo, el cual se
comporta como un material anisétropo no solo en lo relacionado con su comportamiento
elastico sino que también en su resistencia mecanica, puede ser parcialmente justificada si se
considera que esta se utiliza casi exclusivamente para comparar el nivel de esfuerzos a los que
se somete al hueso en su condicion natural y en la presencia del implante, y no como
pardmetro absoluto para predecir su falla. En concordancia con lo antedicho, muchos autores
entre ellos Biichler P. et. al.’®, la utilizan con este propésito.

El himero debido a la naturaleza del estado de carga al que se encuentra sometido,
experimenta un estado combinado de flexo-torso-compresion. Las figuras 17 y 18 ilustran un
corte longitudinal del himero sin y con implante respectivamente, en donde puede observarse
que el humero con implante adquiere un estado tensional mas bajo en la superficie del hueso
debido a la rigidez a la flexion que adquiere el conjunto y a que parte de la carga es ahora
absorbida por el elemento mas rigido, en este caso el implante. Este mismo efecto se observé
en forma muy leve en el seno del hueso. Se destaca que este comportamiento en el la interfase
hueso-implante, casi despreciable, es beneficioso, ya que proporciona evidencia para predecir
gue no se producira pérdida de masa 6sea por el efecto stress-shielding.

Figura 17: Corte longitudinal del himero sin implante.
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En la escapula, se observd que la zona en donde se aloja el componente glenoideo del
implante, el estado tensional decrece considerablemente en el caso de el hueso implantado
(ver Fig. 19 y 20). Si bien el material del componente es polietileno, éste es mas rigido que el
hueso en esa zona, el cual esta compuesto por tejido trabecular recubierto por una delgada
capa de cortical, por lo tanto el implante absorbe gran parte de la carga.
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Figura 19: Corte transversal de la escapula a la altura del glenoide.
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Figura 20: Corte transversal de la escapula con implante a la altura del glenoide

La figura 21 ilustra la distribucion de tensiones equivalentes de von Mises en el tallo del
implante, en ella se puede observar que las maximas tensiones, las cuales no superan el limite
de fluencia del material, se producen en los orificios, que el mismo posee para facilitar la
fijacion al hueso por medio de reinsercion dsea, los que actian como concentradores de
tensiones.

En la figura 22 se observa la distribucién de tensiones en la glena y en la cabeza del
implante. La glena presenta mayor estado tensional en la zona del contacto con la cabeza,
mientras que la cabeza experimenta mayor tension en la zona del encastre con el tallo que
Ileva un ajuste del tipo prensado.
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Figura 21: Distribucion de tensiones en el talo del implante.
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Figura 22: Distribucion de tensiones en la glena y cabeza del implante.

5 CONCLUSIONES

En este trabajo quedd demostrado que las TC proporcionan la informacién necesaria para
la generacion de modelos mecanicos de estructuras 6seas. Se desarrollé una metodologia que
permite construir un modelo computacional de la morfologia 6sea. Como se pudo comprobar
durante el desarrollo del trabajo, este método resulta adecuado para huesos de cualquier tipo
de geometria al procesarse con éxito un hueso plano como la escapula y uno largo como el
hamero.

Por otro lado, se logré homogeneizar la ley de comportamiento del tejido 6seo y modelar
su dependencia con su densidad aparente. La ley de comportamiento fue definida elastica
lineal e isotropa.

El potencial de la herramienta desarrollada queddé demostrado con su aplicacién al
modelado de la articulacion GH. Se estudiaron los cambios en los esfuerzos que soporta la
estructura 6sea cuando se coloca un implante de reemplazo total de articulacion GH.
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