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RESUMEN (en espaiiol)

Este trabajo forma parte de una investigacion cuyo principal objetivo es la optimizacién vy
personalizacion de la reconstruccion de LCA utilizando un modelo numérico que simula dicha
operacion. Los parametros que caracterizan a cada paciente se pueden modificar geométrica y
mecanicamente. Con este objetivo, se lleva a cabo un extenso procedimiento experimental
para caracterizar mecanicamente los materiales que intervienen en la reconstruccion (hueso-
plastia-tornillo). Este procedimiento parte de la recoleccion de material biolégico y no biolégico,
aplicando ensayos SPT al hueso cortical, asi como ensayos de compresion al hueso trabecular
y al tornillo interferencial. La respuesta mecanica de la plastia se obtuvo realizando ensayos de
traccion uniaxial, analizando su deformacién con el uso de técnicas de correlacién de imagenes
digitales (DIC). Este proceso permitié definir parametros como el mddulo elastico y el
coeficiente de Poisson. Esta técnica, nueva en el campo de la biomecanica, permitira
desarrollar un modelo de comportamiento del conjunto hueso-plastia-tornillo mucho mas
preciso.

Utilizando herramientas de calculo por elementos finitos, se compara el comportamiento de los
distintos casos de estudio dependiendo de la calidad ésea, de las condiciones geométricas de
la reconstruccioén y finalmente, de los modelos constitutivos elegidos para el hueso trabecular.
Dado que la calidad 6sea del paciente afecta a la densidad del hueso y, por tanto, a su médulo
elastico, se ha llevado a cabo un estudio comparando tres posibles casos de edad (joven,
adulto y anciano) para observar el efecto de la calidad del hueso trabecular sobre la posterior
respuesta de la fijacion en la insercidn tibial de la reconstruccion de ligamento cruzado anterior.
Estos resultados ayudaran en el preoperatorio, pudiendo elegir previamente a la realizacion de
la operacion los parametros geométricos clave: relaciones de diametros entre el tornillo
interferencial, diametro del tunel tibial y la elecciéon del tendén sustituto en cada caso de
estudio.
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RESUMEN (en Inglés)

This work is part of a research whose main objective is the optimization and personalization of
anterior cruciate ligament reconstructions (ACL) from a numerical model based on the
simulation of the aforementioned reconstruction. The parameters that characterize each patient
can be modified, both geometrically and mechanically. For this purpose, an extensive
experimental procedure is developed focused on the biomechanical characterization of the
elements involved in the reconstruction (bone-plasty-screw). Using in vitro samples of all the
elements, the experimental procedure begins with the use of SPT for the mechanical
characterization of cortical bone, as well as compression tests for the characterization of
cancellous bone and interference screw. The mechanical response of the plasty will be carried
out by subjecting it to uniaxial tensile loads analysing its deformation with the use of digital
image correlation techniques (DIC). This allows defining parameters such as the elastic
modulus or the Poisson's coefficient. These new technigues in the biomechanics field will allow
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the development of much more precise bone-plasty-fixation behaviour models than the current
ones.

The present research compares, using FEA tools, the different behaviour of the anterior cruciate
ligament reconstruction depending on the bone quality of the patient. It is known that the age of
the patient and the risk of osteoporosis can affect the density of the bone, and thus, the elastic
modulus of the material. With these basis, the aim of this work is to give an approach of how the
quality of the cancellous bone affects the later response of the fixation in ACL reconstructions,
focusing on the tibia-graft-screw assembly. This will help with the preoperative, choosing the
best relation between the diameter of the interferential screw, the diameter of the tibiae tunnel
and the election of the graft in each case.

SR. PRESIDENTE DE LA COMISION ACADEMICA DEL PROGRAMA DE DOCTORADO EN
MATERIALES
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RESUMEN

Esta tesis, titulada “Analisis del comportamiento mecdnico del conjunto tibia-plastia-tornillo tras
la reconstruccién del ligamento cruzado anterior. Influencia de distintas variables” forma parte
de una investigacion cuyo principal objetivo es la optimizacion y personalizacion de la reconstruc-
cion de LCA utilizando un modelo numérico que simula dicha operacion. Los parametros que ca-
racterizan a cada paciente se pueden modificar gecométrica y mecanicamente. Con este objetivo,
se lleva a cabo un extenso procedimiento experimental para caracterizar mecdnicamente los ma-
teriales que intervienen en la reconstruccién (hueso-plastia-tornillo). Este procedimiento parte
de la recoleccién de material bioldgico y no bioldgico, aplicando ensayos SPT al hueso cortical, asi
como ensayos de compresién al hueso trabecular y al tornillo interferencial. La respuesta meca-
nica de la plastia se obtuvo realizando ensayos de traccidn uniaxial, analizando su deformacion
con el uso de técnicas de correlacién de imdagenes digitales (DIC). Este proceso permitié definir
pardmetros como el mddulo eldstico y el coeficiente de Poisson. Esta técnica, nueva en el campo
de la biomecanica, permitira desarrollar un modelo de comportamiento del conjunto hueso-plas-
tia-tornillo mucho mas preciso.

Utilizando herramientas de calculo por elementos finitos, se compara el comportamiento de los
distintos casos de estudio dependiendo de la calidad dsea, de las condiciones geométricas de la
reconstruccion y finalmente, de los modelos constitutivos elegidos para el hueso trabecular. Dado
que la calidad 6sea del paciente afecta a la densidad del hueso y por tanto, a su mddulo el3stico,
se ha llevado a cabo un estudio comparando tres posibles casos de edad (joven, adulto y anciano)
para observar el efecto de la calidad del hueso trabecular sobre la posterior respuesta de la fija-
cion en la insercidn tibial de la reconstruccion de ligamento cruzado anterior.

Estos resultados ayudardn en el preoperatorio, pudiendo elegir previamente a la realizacién de la
operacion los parametros geométricos clave: relaciones de diametros entre el tornillo interferen-
cial, diametro del tunel tibial y la eleccidn del tenddn sustituto en cada caso de estudio.

Palabras clave: LCA, cortical, trabecular, plastia, SPT, DIC, FEA

ABSTRACT

This work is part of a research whose main objective is the optimization and personalization of
anterior cruciate ligament reconstructions (ACL) from a numerical model based on the simulation
of the aforementioned reconstruction. The parameters that characterize each patient can be
modified, both geometrically and mechanically. For this purpose, an extensive experimental pro-
cedure is developed focused on the biomechanical characterization of the elements involved in
the reconstruction (bone-plasty-screw). Using in vitro samples of all the elements, the experi-
mental procedure begins with the use of SPT for the mechanical characterization of cortical bone,
as well as compression tests for the characterization of cancellous bone and interference screw.
The mechanical response of the plasty will be carried out by subjecting it to uniaxial tensile loads
analysing its deformation with the use of digital image correlation techniques (DIC). This allows
defining parameters such as the elastic modulus or the Poisson's coefficient. These new tech-
nigues in the biomechanics field will allow the development of much more precise bone-plasty-
fixation behaviour models than the current ones.

The present research compares, using FEA tools, the different behaviour of the anterior cruciate
ligament reconstruction depending on the bone quality of the patient. It is known that the age of



the patient and the risk of osteoporosis can affect the density of the bone, and thus, the elastic
modulus of the material. With these basis, the aim of this work is to give an approach of how the
quality of the cancellous bone affects the later response of the fixation in ACL reconstructions,
focusing on the tibia-graft-screw assembly. This will help with the preoperative, choosing the best
relation between the diameter of the interferential screw, the diameter of the tibiae tunnel and
the election of the graft in each case.

Keywords: LCA, cortical, trabecular, tendon, SPT, DIC, FEA
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Capitulo 1:

Introduccion

En este capitulo se plantea la problematica general surgida de la evolu-
cion de las lesiones de ligamento cruzado anterior con el paso de los
anos. Estas lesiones son cada vez mas frecuentes debido, en gran parte,
a que se ha generalizado a todos los publicos el habito de realizar ejer-
cicio fisico.

Ademas, se describen los objetivos de la presente tesis doctoral, asi como
la estructura del documento que la describe.
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1.1 Introduccion

La presente investigacidon se enmarca dentro de una linea de investigacién del grupo SI-
MUMECAMAT centrada en el analisis del comportamiento mecanico de materiales para uso qui-
rargico, cuando trabajan, tanto individualmente como de forma conjunta, en reconstrucciones
de elementos dafiados, como es el caso del ligamento cruzado anterior (LCA).

Esta linea de trabajo comenzé en 2008 con el analisis del comportamiento mecanico de distintos
tipos de fijaciones utilizadas en la fijacién femoral de la plastia utilizada en sustitucion del liga-
mento dafiado. El enfoque de este trabajo fue puramente experimental y, como tal, sujeto a di-
versas simplificaciones, como utilizar en sustitucion de la plastia un material no biolégico con
resistencia suficiente como para que el fallo se produjese por la fijacidon y no por la plastia (Rodri-
guez et al., 2015).

Esta simplificacion permitié alcanzar los objetivos fijados en aquel trabajo, pero dejé fuera del
analisis a los tornillos interferenciales, dado que su sistema de fijacién se basa precisamente en
el contacto directo entre dichos elementos y la plastia bioldgica, cuyas propiedades de contacto
son muy diferente a las de la plastia artificial.

En este contexto, se decide evaluar el problema en toda su magnitud, analizando el comporta-
miento del conjunto fijacidn-plastia-hueso de la forma mas completa y precisa posible. No obs-
tante, y debido a la gran cantidad de variables que entran en juego, esta tarea seria inabordable
desde el punto de vista puramente experimental. Por esta razén, sera necesario afrontar el pro-
blema mediante andlisis numérico utilizando los resultados experimentales para alimentar el mo-
delo numérico.

1.2 Problematica en la intervencion de ligamento cruzado anterior

La rotura de LCA suele tratarse reconstruyendo el ligamento dafiado o bien sustituyéndolo
por un tendén que pueda ejercer la funciéon del mismo. Para llevar a cabo el procedimiento, el
cirujano debe taladrar dos tuneles éseos, en tibia y fémur, extraer el ligamento roto y sustituirlo,
a continuacion, por el injerto, que debe quedar, aproximadamente, en la misma posicién que el
original.

La prevalencia de lesion de ligamento cruzado anterior (LCA) se estima en un 0.4% de la poblacion,
siendo aproximadamente el 60% de estas lesiones de cardcter deportivo, y en su mayoria, en
poblacién joven y activa. No obstante, también se produce en personas con sobrepeso y poco
activas o bien con limitaciones motoras. En cualquier caso, el paciente espera poder recuperar su
actividad normal y deportiva, o bien mejorar su calidad de vida. El éxito de la intervencién de-
pende, en gran medida, de la plastia de la que se disponga para llevar a cabo la reconstruccion,
pero también de la eleccion de la geometria de tunel tibial, de los materiales implicados y del
tamaio optimo de cada elemento utilizado en funcién del paciente. Sin embargo, hasta la fecha,
el cirujano habitualmente lleva a cabo la intervencién de forma, mas o menos, estandarizada, sin
realizar grandes distinciones entre los diferentes pacientes.

Mediante este trabajo, se pretende que cada paciente pueda llegar a ser tratado de forma indivi-
dual y se le practique la reconstruccién dptima para su tipo y tamaio de tenddn, asi como para
su hueso con caracteristicas propias (densidad, resistencia, tamafio, etc.).
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La optimizacidn de las reconstrucciones de LCA se traducira en importantes beneficios para todos
los pacientes que se ven sometidos a este tipo de intervenciones, en especial, deportistas cuya
recuperacion es un factor clave para su futura practica deportivas, como es el caso de futbolistas,
jugadores de baloncesto y esquiadores, entre otros, en los que este tipo de lesiones son muy
frecuentes.

Esta optimizacidn estd destinada, no solo a deportistas profesionales, sino también a los nume-
rosos deportistas amateurs que cada afio sufren roturas de LCA y que aspiran a poder seguir rea-
lizando actividades deportivas tras la intervencion.

La intervencion puede realizarse utilizando dos posibles sustitutos del ligamento: tendones obte-
nidos del propio paciente (autoinjertos) y los denominados aloinjertos (provenientes de un do-
nante). Los primeros se obtienen del tenddn del musculo semitendinoso, del recto interno o del
ligamento rotuliano. La utilizacién de unos u otros apenas puede afectar al resultado en cuanto a
calidad de la reconstruccion, por tanto, el éxito de la misma habra que buscarlo en la experiencia
del cirujano, la técnica quirurgica o el tipo de fijacién seleccionado. Dado que las técnicas quirur-
gicas estan muy estandarizadas, la variable principal de éxito, ajena al cirujano, puede quedar
acotada por el tipo de fijacién utilizada. Es muy habitual el uso de sistemas de fijacién intratunel
mediante tornillos interferenciales, basados en la mdxima compresién de la plastia contra el
hueso, pero sin que se llegue a danar la misma por aplastamiento. El equilibrio para lograr la
maxima compresion con el minimo dafio, se consigue jugando, principalmente, con los didmetros
del tornillo, del tunel tibial y de la plastia. No obstante, el didmetro de la plastica suele venir
impuesto por el paciente, por lo que, para una plastia dada, serdn las geometrias y configuracio-
nes del tornillo y del tdnel tibial, las variables fundamentales en la consecucién de un grado de
fijacién optimo.

Aunque existen varios estudios sobre el comportamiento mecanico de las diferentes fijaciones,
la mayoria de ellos se refieren a las utilizadas en la insercion femoral (Ahmad et al., 2004) siendo
mas escasas las referencias al uso de fijaciones tibiales (Barber et al., 2008) . Ademds, tanto unos
estudios como otros, suelen ser de caracter experimental, por lo que sus resultados no pueden
extrapolarse a casos generales.

Las fijaciones mas utilizadas para inmovilizar la plastia contra la tibia son los tornillos interferen-
ciales. Estos tornillos, de seccidn cilindrica variable, realizados con distintos tipos de materiales y
con una geometria de filete muy distinta en unos casos y otros, fundamentan su trabajo mecanico
en la presion que ejercen sobre la plastia bioldgica (Brand et al., 2000), presionandola contra el
hueso e impidiendo, de este modo, su desplazamiento por el tunel tibial. Para conseguir esta
presion, y teniendo en cuenta que el didmetro del tunel tibial se fija en funcién del didmetro del
injerto, el cirujano debe tomar, sin datos mecdanicos fehacientes, varias importantes decisiones
en cuanto al tornillo: su diametro dptimo, tipo de material de fabricacién, geometria de sus filetes
y la longitud éptima del mismo (Brown Jr. et al., 2004).

Parece evidente, en virtud del gran nimero de variables implicadas, que la toma de decisién mas
adecuada no resulta sencilla, y que, para afrontar el analisis, la herramienta mas adecuada es la
numérica. No obstante, la fiabilidad de este tipo de andlisis debe ser contrastada mediante mé-
todos experimentales que corroboren los resultados obtenidos.
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En base a lo expuesto, el plan de investigacidn se basa en las siguientes hipdtesis de partida:

e Es posible realizar un modelo numérico capaz de simular el comportamiento me-
canico del conjunto tibia-plastia-tornillo interferencial.

e Larelacién entre el diametro de tunel tibial y el del tornillo tiene una gran influen-
cia en el comportamiento biomecanico del conjunto, siendo necesario establecer
la relacion éptima de cara a obtener el mejor comportamiento mecanico y fisiold-
gico tras la reconstruccion.

e También tendra influencia tanto el tipo de material utilizado en su fabricacién del
tornillo interferencial como su geometria, sin olvidarnos del dangulo de insercién
utilizado con respecto al eje natural de la tibia

1.3 Objetivos de la investigacion

El objetivo fundamental de este trabajo serd analizar, tanto numérica como experimental-
mente, el comportamiento mecanico de los elementos intervinientes en la reconstruccion de LCA
(hueso-plastia-tornillo), en su insercién tibial. Experimentalmente, se analizard el comporta-
miento de cada uno de los elementos sometiéndolos al tipo de solicitacion al que habitualmente
deben responder en su trabajo como parte de la rodilla. Numéricamente, se analizara el estado
tensional y de deformaciones una vez realizada la intervencion quirdrgica, comprobando, asi-
mismo la estabilidad de la reconstruccion, cuando una vez concluido el proceso, el conjunto debe
responder a su trabajo habitual.

Para lograr este objetivo se desean alcanzar los siguientes objetivos particulares:

e Realizar un modelo numérico de elementos finitos capaz de simular el comporta-
miento mecdnico del conjunto tibia-plastia-tornillo interferencial.

e Definir los modelos de comportamiento mas adecuados para cada uno de los ma-
teriales implicados en la reconstruccién.

e Analizar el efecto de la relacidn entre el diametro del tunel tibial y el del tornillo
interferencial sobre el comportamiento global del conjunto, estimando la relacidn
de didmetros idonea en funcidon del tamafio de la plastia utilizada.

e Analizar la influencia de la calidad dsea del paciente sobre el comportamiento del
conjunto tras la reconstruccion.

e Analizar la influencia de otros tipos de variables, tales como el tipo de material
utilizado en la fabricacién del tornillo, su geometria o el dngulo de insercidn sobre
la respuesta mecdnica de la reconstruccion.

1.4 Estructura de la tesis

Este documento estd estructurado como se detalla a continuacion:

En el Capitulo 1, una breve introduccidn al trabajo, para situar al lector en el contexto de la in-
vestigacion.
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En el Capitulo 2, se define el marco cientifico en el que el trabajo se desarrollard, desgranando
los diferentes trabajos de investigacion previos, que arrojen luz tanto desde un punto de vista
quirargico (que facilitarad la comprensién de cdmo se ha realizado el modelo numérico que simula
dicha reconstruccién), como biomecanico, mediante la descripcidén de los trabajos encaminados
a conocer el comportamiento mecanico de los distintos elementos intervinientes en la recons-
truccion, asi como de los distintos modelos constitutivos utilizados en su descripcién mecanica.

El Capitulo 3 describe los materiales utilizados en el modelo, su caracterizacién mecanica experi-
mental y los resultados obtenidos de los distintos ensayos llevados a cabo para obtener los para-
metros mecanicos que definen a cada una de las partes que componen la reconstruccion de liga-
mento cruzado anterior en su insercion tibial, |éase, hueso cortical, hueso trabecular, plastia y
tornillo interferencial.

Basandose en los resultados experimentales, en el Capitulo 4 se describen los diferentes modelos
constitutivos desarrollados para cada uno de los materiales implicados en la reconstruccion, ob-
teniéndose los pardmetros caracteristicos que definen cada uno de estos modelos.

El Capitulo 5 recoge la descripcion del modelo numérico de elementos finitos realizado para si-
mular el resultado de la reconstruccién de LCA. En este capitulo se especifican todos los pasos
seguidos en el programa comercial Abaqus® para configurar el modelo final de elementos finitos
que se utilizard en los posteriores analisis. Ademas, se selecciona, para el hueso trabecular, el
modelo constitutivo mas adecuado, en cuanto a precision y sencillez, a emplear en los siguientes
analisis.

Utilizando el modelo descrito en el capitulo anterior, en el Capitulo 6, se analiza la influencia de
los distintos pardmetros de estudio que afectan a la reconstruccidn de LCA, es decir, la disposicidon
geométrica de diametro del tunel tibial elegida, la edad del paciente, que afecta directamente al
a calidad dsea, el angulo de insercién del tornillo interferencial, etc.

Finalmente, el Capitulo 7 recoge todas las conclusiones obtenidas a lo largo del trabajo.

Sefialar, por ultimo, que las referencias bibliograficas utilizadas se exponen al final del capitulo en
el que hayan sido utilizadas, al objeto de facilitar la bdsqueda al lector.
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Capitulo 2:

Antecedentes

En este capitulo se expone la problematica planteada por la recons-
truccion de ligamento cruzado anterior. Se resumen las técnicas exis-
tentes para la realizacion de la intervencion y las caracteristicas de los
materiales intervinientes. Ademdas, se hara un breve repaso de todos
los ensayos que han sido utilizados para la caracterizacion mecdnica
de los materiales implicados en la reconstruccion de LCA en otras in-
vestigaciones.
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2.1 Introduccion

En este apartado se realiza una breve explicacién de la anatomia de la zona afectada en la
intervencién quirdrgica que nos ocupa, dado que lo que se pretende simular es la reconstruccion
de ligamento cruzado anterior (LCA) en su insercidn tibial. Primeramente, se describira, por tanto,
la intervencion quirdrgica que se desea simular. Seguidamente, se pasaran a describir los modelos
gue se han venido utilizando a lo largo de los afios en el estudio de la citada reconstruccién, asi
como los modelos de material utilizados para describir el comportamiento de los materiales que
cobran protagonismo en esta zona de la reconstruccién, esto es, tibia trabecular y cortical, ten-
dén, y finalmente, el inico componente no biolégico, el sistema de fijacidn tibial.

2.2 Intervencion quirurgica para la reconstruccion de LCA

El LCA (Fig. 2.1) es uno de los cuatro ligamentos de la rodilla que conecta la parte posterior
lateral del fémur con la parte delantera medial de la tibia (pasando por detras de la rétula).

Femur |
Lig. cruzado | ) .\\Lig. cruzado
posterior / , \anterior
- .

Menisco 13
Externo
o Lateral

Menisco
Interno
o Medial

Fig. 2.1. Artroscopia de rodilla. Fuente: www.cienciadelentrenamiento.com

La rotura de ligamento cruzado anterior (LCA) es una lesion muy habitual en los deportes de alta
competicidon y en particular en la practica del futbol (Kleweno et al., 2009; Rodriguez et al., 2010;
Takazawa et al., 2015). La rotura de este ligamento se traduce en un aumento de la laxitud en la
zona anteroposterior que normalmente desemboca en una rodilla inestable (Legnani et al., 2010)
con el consecuente riesgo de lesionar otros componentes de la articulacion, ya sea el menisco o
los cartilagos (Mehl et al., 2019). La solucién a esta lesién, entendiendo que se trata de una re-
construccion y no de una reparacién del LCA (Mahapatra et al., 2018), requiere de la sustitucion
del LCA roto o dafado por un injerto (plastia) construido a base de tendones que, generalmente,
proceden del propio paciente (Paschos and Howell, 2016). Este injerto se fija al fémur y a la tibia
mediante distintos tipos de dispositivos (Zainal Abidin et al., 2018) de tal manera que, tras la re-
construccion, el comportamiento del conjunto hueso-fijacidn-plastia reproduzca lo mas fielmente
posible el del LCA original y devuelva la estabilidad a la rodilla. Durante los primeros meses tras
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la reconstruccion, mientras la fijacién orgdnica de la plastia al hueso no es total, sera precisa-
mente el mecanismo de fijacion el encargado de que el funcionamiento del conjunto sea el ade-
cuado (Brown Jr. et al., 2004; Milano et al., 2006), por lo que su correcta eleccién determina la
calidad de la reparacion, asi como la posibilidad de realizar una rehabilitacién mas intensiva re-
duciendo el periodo de baja.

Existen diversos dispositivos comerciales que son utilizados en la fijacién del LCA. El comporta-
miento mecdanico de estos dispositivos ha sido estudiado por numerosos autores en el dmbito de
la biomecéanica (Ahmad et al., 2004; Brown Jr. et al., 2004; Fuentes et al., 2004; Kamelger et al.,
2009; Kleweno et al., 2009; Kousa et al., 2003b, 2003a; Milano et al., 2006; Selby et al., 2001,
Shen et al., 2010; Walsh et al., 2009; Zantop et al., 2004). A pesar de ello, los resultados publicados
son muy diferentes y presentan una elevada dispersion debido a la cantidad de dispositivos dife-
rentes utilizados para el analisis, y a las numerosas variables que pueden influir en la respuesta
mecanica de los mismos (metodologia de ensayo, velocidad de carga, tipo de materiales utiliza-
dos, etc.) (Selby et al., 2001; Walsh et al., 2009). No obstante, se sabe que los mas utilizados hoy
en dia para la fijacidn tibial son los tornillos interferenciales bioabsorbibles (Watson et al., 2015),
debido a la mejor respuesta del paciente a la introduccidn de un cuerpo extrafio. Los tornillos
interferenciales bioabsorbibles seran los utilizados en esta tesis.

A continuacidn, se describe la técnica quirurgica utilizada a lo largo de los ultimos afios para la
reconstruccion del ligamento cruzado anterior (Gali, 2015) en la zona de insercidn tibial.

2.2.1 Técnica quirurgica

Tal y como se avanzaba anteriormente, se van a resumir las distintas etapas que consti-
tuyen la técnica quirurgica actual mas utilizada. Cada una de las fases que se describen estara
sujeta siempre a la decisidén del cirujano, que necesita adecuar cada paso al paciente que esta
tratando, aunque siguiendo siempre las siguientes lineas generales.

Cosecha del tenddn sustituto

Se realiza una incisidn longitudinal en un punto interno respecto al tubérculo tibial, casi directa-
mente por debajo del portal artroscdpico interno. La parte superior de la incisidn se utiliza para
la perforacién del tunel tibial. La parte inferior se utiliza para recoger los tendones semitendinoso
y gracilis.

Preparacion del injerto

Mediante el uso de un calibrador diametral, se selecciona el didametro del tendén de modo que
se asegurar un ajuste perfecto del haz del injerto, pero a la vez se permita su paso sin dificultad a
través del tunel tibial. Esta medida determinara el didametro de los tuneles tibial y femoral a per-
forar.

Durante la preparacién del injerto, puede elegirse y prepararse el lugar de perforacion tibial in-
traarticular. Posteriormente, se realizan los tuneles tibial y femoral con la ayuda de una guia en
la posicién adecuada.

Se cubren los extremos de los injertos con puntos de sutura, de tal forma que en uno de los ex-
tremos se pueda crear un haz seguro que serd la parte del injerto que se introducira en el tunel
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femoral. Las fijaciones femorales irdn colocadas entre el injerto del tenddn, y no a través de él.
Esta unién con puntos del tendén en un haz asegurara la fijacion.

Fijacion femoral y tibial

Una vez fijado el injerto en el tunel femoral, se tensa tirando del mismo por la parte externa del
tunel tibial, con una fuerza que asegure su posicionamiento de modo que no interfiera en el pos-
terior proceso de insercidn del tornillo. A continuacion, se fija el injerto a la tibia, utilizando un
tornillo fabricado con un material con propiedades bioabsorbibles (normalmente PEEK o una
mezcla de PLLA y HA). Por ultimo, se debe realizar el cierre habitual de la incision de la piel.

2.3 Materiales intervinientes en la reconstruccion

En este apartado se van a exponer las principales caracteristicas de los materiales que in-
tervienen en la reconstruccién de ligamento cruzado anterior en la zona femoral: el tenddn a
injertar, el hueso tibial donde se pretende fijar dicha plastia y el elemento que servird para ase-
gurar la fijacion de la plastia hasta que se produzca la fijacidn bioldgica entre el tenddn y el hueso,
y que, por lo general, sera un tornillo interferencial.

2.3.1 Tendones y ligamentos

Los tendones y ligamentos son tejidos conectivos densos conocidos como tejidos colage-
nosos de fibras paralelas. Estos tejidos se componen basicamente de colageno, que es el encar-
gado de proporcionar a tendones y ligamentos una gran estabilidad mecanica, es decir, lo dota
de fuerza y flexibilidad (Fig. 2.2).

Como otros tejidos conectivos, los tendones y ligamentos estan formados por pocas células y una
abundante matriz extracelular. La parte de la matriz que se considera sélida estd formada por
colageno, la sustancia fundamental, y una pequefia cantidad de elastina.

Fibroblasts

Crimp  Fascicular
membrane

Fig. 2.2. Estructura jerdrquica de un tendon (Biewener, 2008)

La estructura y la composicién quimica de los ligamentos y los tendones (Tabla 2.1) son idénticas
en los humanos y en muchas especies animales como las ratas, los conejos, los cerdos, los perros
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y los monos (Estefania Peiia et al., 2006). Esta es la razén por la cual, por lo general, cuando se
trata de analizar el comportamiento de estos elementos, el andlisis se realiza sobre muestras pro-
cedentes de alguno de estos animales, procediéndose posteriormente a extrapolar los resultados
a humanos.

Tabla 2.1. Composicion estructural de los tendones y ligamentos (Nordin et al., n.d.)

Componente Ligamento | Tendén
Material celular 20% 20%
Matriz extracelular 80% 80%
Agua 60-80% 60-80%
Sélidos 20-40% 20-40%
Coldgeno 70-80% 75-85%

A lo largo de los afios, se han realizado muchos estudios sobre las propiedades mecanicas del
tenddn, basados normalmente, en resultados experimentales de ensayos de traccidon sobre los
mismos (Angulo Carrere, 2010), debido en gran medida a que estos elementos trabajan en su
mayor parte, a traccién. Con estos ensayos (los mas utilizados para la caracterizacién mecdnica
de este tipo de tejidos) se puede observar el cambio en la respuesta mecanica del tejido segin se
deforma con la carga, alcanzando niveles muy préximos a la fractura del mismo. Las propiedades
obtenidas de diversos ensayos se pueden ver en la Tabla 2.2.

Tabla 2.2. Propiedades mecdnicas tejidos blandos representativos (Calvo, 2014)

Material | Tensidn de rotura (MPa) | Deformacion de rotura (%) | Colageno (% seco) | Elastina (% seco)

Tenddn 50-100 10-15 75-85 <3

Ligamento 50-100 10-15 70-80 10-15

A lo largo del tiempo se han realizado multitud de estudios para la caracterizacion del comporta-
miento de tejidos bioldgicos blandos, que incluyen trabajos con ligamentos (Puso and Weiss,
1998), cérnea (Pinsky and Datye, 1991) o tendones (Johnson et al., 1996), cuyos resultados se han
intentado reproducir mediante modelos constitutivos fenomenoldgicos de diversa indole. (Fung,
1993) propuso uno de los primeros modelos constitutivos para tejidos bioldgicos blandos, basan-
dose en la teoria de viscoelasticidad quasi-lineal. Esta teoria aln se usa hoy dia para describir este
tipo de comportamiento en los tejidos. Afios mas tarde, (Puso and Weiss, 1998) desarrollaron un
modelo tedrico y computacional para aplicarlo, mediante el uso de elementos finitos, a tejidos
blandos anisdtropos y viscoeldsticos. Con su propuesta, consiguieron reducir la respuesta no li-
neal de los tejidos, pero manteniendo el comportamiento viscoso. En este trabajo, decidieron
utilizar una funcién de energia de deformacién anisotrépica para modelar el comportamiento de
los ligamentos, pero no consideraron el comportamiento viscoeldstico de las fibras de coldgeno.
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Estos y otros trabajos posteriores tienen en comun que no consideran la deformacion del liga-
mento como un material reforzado con fibras de colageno. Afios mas tarde y continuando con la
propuesta de (Simo, 1987), (Holzapfel and Gasser, 2001) propusieron un nuevo modelo viscoelds-
tico para materiales compuestos de fibras reforzadas (en grandes deformaciones) en el que se
consideraba un comportamiento diferente entre la matriz y las fibras.

Posteriormente, (Pefia et al., 2007) propusieron un modelo anisétropo y visco-hiperelastico (tipo
Kelvin-Voigt) para ligamentos. Este modelo consideraba a los ligamentos formados por una sola
familia de fibras. Esta propuesta ha sido ampliamente utilizada en el estudio biomecanico de te-
jidos bioldgicos blandos.

2.3.2  Fijaciones

En la reconstruccidon de LCA son varios los tipos de fijaciones que pueden utilizarse en la
fijacion femoral del tenddn (Hung et al., 2014; Zeng et al., 2018). Sin embargo, la fijacién tibial
(Fig. 2.3) suele llevarse a cabo mediante tornillos interferenciales (Codorean et al., 2016).

Fig. 2.3. Fijacion tibial mediante tornillos interferenciales (Jdrveld et al., 2018)

La fijacion mediante tornillos interferenciales es una de las mas comunes para la reconstruccion
de LCA (Hung et al., 2014). Se trata de una fijacidn directa entre tenddn y hueso. El tornillo actua
de elemento compresor contra el tenddn, quedando aprisionado este entre el tornillo y el hueso
trabecular. Es precisamente este contacto directo entre tornillo y tenddn, el motivo por el que
varios estudios promulgan que la utilizacion de este tipo de fijaciones fabricadas en metales bio-
compatibles (aleaciones de titanio, acero quirurgico) elevan el riesgo de incidencias durante la
reconstruccidon, como roturas en el tenddn y en el hueso trabecular (Zhang et al., 2007). Este
riesgo se reduce considerablemente utilizando tornillos fabricados en materiales biodegradables
(polimeros como PEEK, PLLA+HA) pese a que, aun asi, continuda existiendo cierto riesgo de torsion
del tenddn durante la insercion del tornillo en el tinel dseo.

La popularidad de los tornillos interferenciales radica en que pueden ser usados con cualquier
tipo de injerto. Los principales factores que influyen en su eleccién son la longitud, tamafio y la
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geometria, ademds del propio material. La densidad mineral del hueso (BMD) va a influir mucho
en la eleccion del tipo de fijacién, debido en gran parte, a que serd la que determine la fuerza,
rigidez y la propia oposicidn al deslizamiento durante cargas ciclicas. Por este motivo, existen tres
tipos de tornillos interferenciales: metdlicos, biodegradables vy, finalmente, los denominados bio-
composites. Los metalicos se han venido utilizando a lo largo de los afios, pero tienen una gran
desventajay es el posible dafio del hueso y de la plastia lo que derivara en problemas postopera-
torios. Es por este motivo que, la evolucidn y el desarrollo de nuevos biomateriales, que son bio-
degradables y biocompatibles, hizo que los metales fueran desbancados por polimeros.

El uso de materiales bioabsorbibles para la fabricacidon de tornillos interferenciales parece un
tema actualmente indiscutible. Este tipo de tornillos posee ventajas evidentes (Kousa et al., 2001)
ya que ofrecen una fijacién similar o incluso mejor que los tornillos metdlicos (Caborn et al., 1998;
Kousa et al., 2003a; Walton, 1999), causando menor dafio al tenddn y sin ningun tipo de interfe-
rencia con el tenddn cuando se introduce el tornillo (Walton, 1999). Sin embargo, poco se sabe
acerca de las propiedades exactas que poseen estos tornillos, debido, principalmente, a que los
fabricantes tan solo aportan informacion del porcentaje de cada material que pueda contener y
no las propiedades mecdnicas del polimero completo. Es por este motivo que, si se desea intro-
ducir este material exacto en un modelo de elementos finitos, se hace necesaria la caracterizacion
experimental del mismo.

Existen ciertas discrepancias en la eleccién de la correcta relacion entre diametro del tunel y dia-
metro del tornillo (Herrera et al., 2010), donde la premisa principal parece ser que para un tunel
tibial determinado, tornillos mas anchos y mas largos van a permitir una fijacion de la plastia mas
segura. Aunque parece que la variable que mas afecta al mejor resultado de la reconstruccién, es
el didmetro del tornillo, utilizando uno de dimensién superior al didametro del tunel tibial (Herrera
et al., 2010).

Recientemente, se ha demostrado que la fijacidn tibial utilizando tan solo tornillos interferencia-
les, resulta insuficiente para pacientes con baja calidad ésea (osteoporosis), produciéndose el
fallo de la reconstruccion debido a, entre otras causas, deslizamiento entre la plastia y la fijacion
(Domnick et al., 2017). Dado que la lesidn de LCA se ha convertido en una lesion mas habitual
también en pacientes de avanzada edad, la fijacion tibial para huesos osteoporéticos comienza a
ser una preocupacion. Una propuesta que estd tomando fuerza es la fijacidn hibrida, compuesta
de un tornillo interferencial y un button cortical, que fortalece enormemente la robustez de la
fijacion tibial (Domnick et al., 2017; Pedowitz, 2017).

2.3.3 Huesos

La organizacion estructural de los huesos, tales como la tibia, el fémur y las vértebras es
muy compleja. Incluye varios niveles: macroescala, microescala, nanoescala y subnanoescala (Fig.
2.4) (Rho, 1998).

A nivel macroscépico (~1-5 mm) existen dos tipos de hueso, cortical (compacto) y trabecular (es-
ponjoso). El hueso trabecular se caracteriza por ser un material de menor densidad porosa, como
una esponja, intercalando entre su red celular una gran cantidad de médula y sangre. La densidad
el hueso cortical es de aproximadamente 2g/cm?vy la del hueso trabecular de 1.82 g/cm?(Gibson
and Ashby, 1997). Aunque tengan casi la misma composicidon, ambos tipos de hueso se diferencia
en su porosidad que aproximadamente es del 75-95% y 5-10% respectivamente (Fratzl and
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Weinkamer, 2007; Martin et al., 2015). Las propiedades mecanicas del hueso varian tanto a nivel
estructural como a nivel de porosidad y situacion jerarquica en la estructura.

Collagen
molecule
Cancellous bone /
Collagen C(}lll:‘ag]en
Lamella fiber 1ot
Cortical bone g
Bone
Osteon  Haversian Crystals
/7 canal
m 0.5 um
F— "
H 1 nm
10-500 pm 37 um
Microstructure Nanostructure
Macrostructure Sub-microstructure Sub-nanostructure
a) b) c) d) e)

Fig. 2.4. Estructura jerdrquica del hueso por Rho et al (1998): (a)Hueso cortical y trabecular; (b)
Osteones; (c) laminas; (d) fibras de coldgeno ensambladas; (e) cristales minerales, moléculas de
coldgeno y proteinas.

Hueso cortical

El hueso cortical es un tejido mineralizado denso que rodea al hueso trabecular (confinandolo de
forma natural) en las epifisis de los huesos largos y vértebras, formando también el exterior de la
diafisis de este tipo de huesos. Como se puede ver en la Fig. 2.4, estda compuesto por laminas
concéntricas dispuestas alrededor de los vasos sanguineos, formando a su vez los conocidos os-
teones y areas intersticiales (Fratzl and Weinkamer, 2007). A lo largo de la historia se ha investi-
gado la microestructura del hueso cortical utilizando diferentes métodos, como la microscopia
electrdnica para escaneado de las muestras (Boyde, 2012). Por otro lado, algunos pardmetros
morfoldgicos, como la porosidad o la densidad, fueron descubiertos utilizando métodos de mi-
croscopia y estereologia (Parfitt, 2006) en secciones transversales.

Una de las razones del estudio de este tipo de hueso a nivel microscdpico es que sus propiedades
mecanicas, en términos de macroescala, estdn muy relacionadas con su microestructura y com-
posicion. Esta relacion ha sido ampliamente estudiada (Budyn et al., 2011; Diane Margel
Robertson, 1978; Igor Sevostianov, 2000; Neil Dong and Edward Guo, 2004; Rho et al., 1995;
Richard et al., 1993; Schaffler et al., 1990; Zioupos, 2001). Estos autores determinaron que el
madulo elastico, resistencia y energia de absorcién de este tipo de hueso va a decrecer conforme
aumenta su porosidad o el 4rea ocupada por los osteones (Diane Margel Robertson, 1978; Richard
et al., 1993; Zioupos, 2001). Un cambio en su contenido mineral debido a la edad del individuo
también puede afectar a sus propiedades elasticas y de cedencia. Otro factor que afectard a la
integridad del hueso cortical serd la acumulacién de pequeiias grietas debidas a la remodelacion
del hueso que afectard a su resistencia a fatiga y de fluencia (Schaffler et al., 1990; Zhang et al.,
2013).

Para caracterizar el hueso cortical se han utilizado numerosas técnicas. Una de las mds usadas ha
sido la microindentacién, que permite obtener las propiedades del material a nivel laminar. Los
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primeros en utilizar este método fueron (Oliver and Pharr, 1992). Mientras que la mayoria de
estudios se han centrado siempre en obtener los parametros de la zona eldstica de este material
(Franzoso and Zysset, 2008; Hoffler et al., 2005; Reisinger et al., 2011; Zysset et al., 1999), de este
tipo de ensayos también se puede extraer las propiedades una vez alcanzada la tensién de fluen-
cia utilizando métodos de caracterizacidon inversa (con modelos de elementos finitos) (Carnelli et
al., 2010; Mullins et al., 2009; Tai et al., 2006).

Hueso trabecular

El hueso trabecular esta presente en los extremos de los huesos largos, como la tibiay en el inte-
rior de las vértebras. Se trata de un sélido celular poroso, complejo, heterogéneo y anisdtropo
(Fig. 2.5). Este material compuesto natural contiene, entre sus poros, médula y otras particulas
Oseas y se clasifica como un amplio material celular. A nivel microscdpico, estd compuesto de
varillas y placas, que representan la estructura celular bdsica de este hueso.

Las propiedades mecanicas del hueso trabecular estdn afectadas por numerosos factores, tales
como la localizacidon anatdmica (Morgan et al., 2003; Morgan and Keaveny, 2001), carga, micro-
arquitectura, densidad mineral del hueso (BMD)(Kopperdahl and Keaveny, 1998; Morgan et al.,
2003), sexo, edad (McCalden et al., 1997; Richard et al., 1993) y el buen estado del hueso (Li and
Aspden, 1997). Gran parte de las propiedades mecdnicas del hueso trabecular proceden del en-
sayo a compresion uniaxial de muestras representativas de este tipo de hueso. Los resultados
obtenidos reflejaron una elevadisima variabilidad en las propiedades mecdnicas con valores del
madulo elastico que podian variar mas de un orden de magnitud (Tabla 2.3), pero que podian ser
achacadas a las diferentes procedencias de dichas muestras. No obstante, incluso dentro de la
misma zona anatdmica (Goldstein et al., 1983) ensayando muestras de hueso trabecular de tibia
proximal sobre cinco cadaveres, obtuvieron valores del médulo de Young que variaban entre 4.2
a 430 MPa. Por su parte, dependiendo de la zona anatdmica, el limite eldstico del hueso trabecu-
lar puede variar con un factor de 8 mientras que la deformacion elastica estard variando en un
margen del 20% (Morgan and Keaveny, 2001). Ademds, y tal como se refleja en la Tabla 2.4, este
tipo de hueso muestra una gran asimetria, es decir, su limite eldstico a compresion es significati-
vamente mayor que a traccidn. En cuanto al coeficiente de Poisson en el hueso trabecular, en la
literatura se encuentran valores que varian entre 0.03 y 0.63 (Ulrich et al., 1998).

Otra forma muy utilizada de obtener, indirectamente, las propiedades mecanicas del hueso tra-
becular, es a partir de su densidad aparente relativa o fraccion de volumen del hueso trabecular,
que puede ser calculada como el cociente entre la densidad el hueso y la densidad de una sola
trabécula (Gibson and Ashby, 1997). La microarquitectura y la densidad juegan un papel funda-
mental en la determinacidn de las propiedades mecdnicas del hueso trabecular, y contribuyen
fuertemente a su anisotropia. Segun (Gibson, 2005), el médulo elastico del hueso trabecular es
proporcional al cuadrado de su densidad relativa, si bien existen muchas otras expresiones que
ligan estas dos propiedades. Conviene sefialar, no obstante, que esta densidad también varia de
una zona anatémica a otra, con valores que oscilan entre 0.09 y 0.75 g/cm? para humanos
(Morgan et al., 2003).

Conviene sefalar en este punto, que la gran variabilidad de resultados exhibidos en la literatura,
no se debe tan solo a diferencias en cuanto a la procedencia del hueso, sino en gran medida al
uso de procedimientos de ensayo poco fiables y, en muchos casos, erréneos, por lo que se hace
necesario caracterizar experimentalmente de modo preciso el hueso que quiera ser modelizado.
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Fig. 2.5. Microarquitectura del hueso trabecular (Hildebrand et al., 1999).

Para caracterizar el hueso trabecular se abre un abanico de posibilidades bastante amplio. Mu-

chos autores han optado por evaluar este material mediante imagenes tomograficas, algunos,

mediante nanoindentacién, y otros investigadores, han optado por ensayos convencionales como
el ensayo de compresién. A continuacion, se hara una breve descripcion de los diferentes méto-

dos utilizados y los resultados obtenidos.

Tabla 2.3 Propiedades mecdnicas del hueso trabecular de la literatura. Valores representados

como media + desviacion estandar

Zona Origen Papp (g/cm3) E (MPa) oy (MPa) gy (%) Autores
Tibia prox. Humano 0.23+0.06 1091+634 5.83+3.42 0.73+0.06 (Keaveny et al., 2001)
Tibia prox. Humano 485+333 (Rphl et al., 1991)
Tibia prox. Humano 409453 (Linde and Hvid, 1989)
Tibia prox. Bovino 2380+777 (Keaveny et al., 1994)
Tibia prox. Bovino 0.55+0.11 2990+882 21.3+8.05 1.09+0.12 (Keaveny et al., 1997)
Tibia prox. Humano 336186 (Goldstein et al., 1983)
Vértebra (Morgan and Keaveny,
Humano 0.18+0.05 344+148 2.02+0.92 0.77+0.06
T10-L5 2001)
Vértebra-
Humano 0.1440.06 1654110 (Keaveny et al., 1997)
lumbar
Vértebra Humano 67+45 (Mosekilde et al.,
1987)
Vértebra (Kopperdahl and
Humano 0.1710.04 2914113 1.92+0.84 0.8410.06
T10-L4 Keaveny, 1998)
Vértebra L5 Ovino 16501200 (Harrison et al., 2008)
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Tabla 2.4 Asimetria entre tension de cedencia a traccion y a compresion del hueso trabecular en
la literatura.

oy compresion »
Zona Origen oy traccion (MPa) Autores
(MPa)

Tibia proximal Bovino 21.3+8.05 15.6+4.19 (Keaveny et al., 1994)
Vértebra T10-L4 Humano 1.92+0.84 1.75+0.65 (Kopperdahl and Keaveny, 1998)
Vértebra T10-L5 Humano 2.02+0.92 1.72+0.64 (Morgan and Keaveny, 2001)

Tibia proximal Humano 5.83+3.42 4.5043.14 (Morgan and Keaveny, 2001)

El hueso trabecular distribuye la carga desde las superficies articulares hasta el hueso cortical a
través de su matriz constitutiva. Esta matriz es la que verdaderamente soporta la carga (van
Rietbergen et al., 1995). A pesar de su importancia, no existe apenas informacién sobre las pro-
piedades microestructurales y de carga de este tipo de hueso. Su mddulo elastico (0.4 — 3.6 GPa)
(Ryan and Williams, 1989) es aceptado en un valor muy inferior al del cortical, que esta entre 16
y 20 GPa para humanos. No obstante, estos valores oscilan segun el estudio. Por un lado, usando
un método de flexién en 4 puntos, (Choi et al., 1990; Choi and Goldstein, 1992; Kuhn et al., 1989)
obtuvieron un resultado de 3.81-5.72 GPa. Hace unos afios, (Rho et al., 1993) determinaron el
mddulo de Young para un trabecular simple, utilizando ensayos de microtraccion, obteniendo
resultados para dicho parametro de entre 10.4-14.8 GPa.

Ayudandose de un modelo numérico en dos dimensiones, en 1982, (Williams and Lewis, 1982)
determinaron que el médulo elastico rondaba 1.3GPa. Por su lado, (Rho et al., 1997) realizaron
una investigacion experimental para medir las propiedades eldsticas intrinsecas de componentes
microestructurales de la zona trabecular de las vértebras humanas mediante nanoindentacion.
Las muestras procedentes de ambas zonas eran de origen humano y estaban congeladas antes
del ensayo, por lo que siguieron un procedimiento de deshidratacidon y embuticidn en resina epoxi
para someterlas a nanoindentacidn y asi medir el médulo de Young y la dureza. En este estudio,
las vértebras fueron definidas con un médulo elastico para su hueso trabecular de E=13.5+2.0
GPa.

Ante los resultados obtenidos por estos autores (Choi et al., 1990; Rho et al., 1997, 1993; Ryan
and Williams, 1989; Williams and Lewis, 1982), parece evidente que el hueso no se comporta
igual a nivel microestructural que macroscdpico.

(Gupta et al., 2005) utilizaron la nanoindentancién para determinar con la ayuda de un micréme-
tro el nivel de respuesta eldstica y plastica de la interfaz hueso-cartilago en humanos. La rigidez
local y su dureza fueron evaluadas a través de los datos recogidos en la curva carga-desplaza-
miento del indentador. Obtuvieron dos correlaciones diferentes entre el médulo elastico obte-
nido mediante nanoindentacion y el contenido mineral de dicha interfaz.

Por su parte, (Gan et al., 2010) obtuvieron, también por nanoindentacidon, el médulo elastico del
hueso trabecular de origen bovino, concretamente, del fémur del animal. Utilizando nanoidenta-
cidon estudiaron ademas como podria variar el comportamiento de esos huesos cuando eran so-
metidos a diferentes solicitaciones de compresién: exentas de carga, después de haber sido car-
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gadas hasta un nivel de tension justo antes de alcanzar la cedencia aparente, y finalmente des-
pués de sobrepasar este nivel de cedencia. Estos autores insisten en que existen factores estruc-
turales como la porosidad, la variacion del espesor del hueso trabecular, y los diferentes niveles
de conectividad que influyen mucho en el tipo de fallo que exhibird el hueso trabecular bajo la
carga aplicada. Tras ensayos por nanoindentacidon mediante diferentes técnicas, obtuvieron una
serie de valores de mddulo eldstico que oscilaban entre 1 GPa y 26 GPa. Las razones de esta va-
riabilidad parecian radicar en las distintas cargas aplicadas, los diferentes tamafios de los elemen-
tos en volumen, y las variaciones de escala de longitudes durante la experimentacion.

Por otro lado, (Keaveny et al., 2001) afirmaba que el hueso trabecular es un material complejo
con una heterogeneidad marcada. Sus propiedades elasticas y resistentes varian fuertemente de-
pendiendo de la zona anatémica de estudio, con la edad y con las posibles enfermedades que
pueda tener el paciente. Es por este motivo que todas estas propiedades dependen mucho de la
densidad, salvo las deformaciones a las que el hueso falla, que parecen independientes de la
misma. En este estudio, para una tibia proximal, habiendo analizado sujetos de entre 59 y 82
afos, los valores de E rondaban los 445+257 MPa. Mientras que la resistencia ultima alcanzaba
los 5.3+2.9 MPa. Se puede ver la gran variabilidad en los resultados con una desviacion tipica muy
elevada.

Por tanto, dos medidas importantes que se deben tener en cuenta a la hora de caracterizar el
tejido dseo, son las densidades del tejido y la aparente. La densidad del tejido se define como el
cociente entre la masa y el volumen del tejido 6seo completo (células y componentes extracelu-
lares). Suele ser bastante similar tanto para el hueso cortical como el trabecular, con pequefias
variaciones dependiendo de la edad del sujeto. Su magnitud suele alcanzar los 2.0 g/cm?®. Por otro
lado, la densidad aparente se define como el radio de la masa del tejido éseo en relacion con el
volumen aparente, incluyendo el volumen asociado con los canales vasculares y el alto nivel de
porosidad. Los valores tipicos de densidad aparente de hueso cortical hidratado estan en torno a
1.85 g/cm?, valor que no varia demasiado independientemente de la zona anatémica de estudio
o de la especie de la que se obtenga la muestra. Por el contrario, la densidad aparente del hueso
trabecular puede variar desde 0.1 g/cm3 en la espina dorsal hasta 0.3 g/cm? para la tibia humana
(Kopperdahl and Keaveny, 1998).

Dado que el hueso trabecular es un material heterogéneo y poroso, se puede asumir que sus
propiedades mecdnicas anisdtropas van a depender de la porosidad del mismo, asi como de la
arquitectura en la que se distribuyen las trabéculas. Algunas patologias, como la osteoporosis, la
osteoartritis o el cancer de hueso también afectan a las propiedades mecanicas del hueso (Hipp
et al., 1992; Pugh et al., 1974). El valor del mdédulo de Young puede variar enormemente dentro
de la epifisis dependiendo de la direccién de la carga. Tipicamente, el mddulo elastico en hueso
humano trabecular se encuentra entre 10 y 3000 MPa dependiendo de factores tales como la
porosidad o la densidad. Su resistencia se estima que se encuentra entre 0.1 y 30 MPa.

Otra metodologia para la caracterizacion del hueso humano seria la utilizacién de tomografias
computerizadas (CT) (Gupta and Dan, 2004). Este método relaciona de forma univoca la densi-
dad aparente y el mddulo eldstico del material. Existe una relacidn directa cuantitativa entre las
imagenes tomograficas en escala de grises (uso de pixeles en unidades Hounsfield) y la densidad
aparente del hueso. Asi, estos autores, a partir de la densidad aparente, obtienen los valores de
las propiedades mecanicas del hueso que se recogen en laTabla 2.5.
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Tabla 2.5. Propiedades del hueso en (Gupta and Dan, 2004)

Hueso cortical Hueso trabecular
Propiedad
Transv. Longit. Longitudinal
Resistencia compresion (MPa) 106 — 133 167 — 213 50
Resistencia traccion (MPa) 51-56 78-150 8
Moddulo de Young (GPa) 6-13 14.5-34.3 0.05-0.4

Aunque los ensayos de compresidn uniaxial son los mas usados para obtener las caracteristicas
mecanicas del hueso trabecular, los ensayos de compresién confinados (Charlebois et al., 2010;
Kelly, 2012; Linde and Hvid, 1989) y los ensayos multiaxiales (Fenech and Keaveny, 1999; Keaveny
et al., 1999; Rincén-Kohli and Zysset, 2009) también fueron utilizados por otros autores. (Linde
and Hvid, 1989) hicieron ensayos de compresidn confinada con probetas de tibia proximal hu-
mana (hueso trabecular), dentro del régimen elastico, hasta una deformaciéon maxima de 0.8%.
Estos autores también llevaron a cabo ensayos de compresidn in situ sobre especimenes de hueso
trabecular, donde la zona exterior del hueso trabecular permanecio intacta durante el proceso
de carga. (Fenech and Keaveny, 1999) hicieron ensayos de torsién axial sobre hueso trabecular
bovino con probetas sometidas a una combinacién de esfuerzos de compresion y torsién y, por
otro lado, traccidn y torsién. (Keaveny et al., 1999) ensayaron tibias proximales de origen bovino
hasta el fallo bajo compresidn triaxial. Los valores de tension axial y presion radial son de entre 5
y 8.3 MPa.

La validacion de los resultados experimentales se lleva a cabo a través de modelos computacio-
nales evaluando asi el comportamiento mecanico del hueso trabecular, mayormente bajo com-
presién uniaxial. A lo largo de la historia, se ha investigado con modelos continuos y microestruc-
turales basados en modelos de elementos finitos para determinar las propiedades del hueso tra-
becular. Es el caso de los modelos microestructurales de alta resolucién basados en tomografias
micro computerizadas (LCT). Estos modelos tienen la ventaja de incorporar las caracteristicas a
nivel microscopico del hueso trabecular, y, por tanto, ofrecen una representacién mas precisa de
su microestructura. Sin embargo, esta microestructura necesita de modelos de coste computacio-
nal elevado y por ello, estdn mds limitados. Debido a su gran eficiencia computacional, los mode-
los continuos son mucho mas practicos para utilizarlos a nivel macroscdpico permitiendo el estu-
dio en grandes deformaciones, definiendo asi el comportamiento inelastico del material y la com-
plejidad de los contactos entre superficies.

Ademds de para modelos continuos, algunos autores (Guillén et al., 2011; Niebur et al., 2000;
Reilly and Burstein, 1975) trabajaron con formulaciones constitutivas no lineales en elementos
finitos micro estructurales para investigar el comportamiento del hueso trabecular después del
fallo (post-yielding). Basandose en los ensayos de comportamiento de hueso cortical a nivel ma-
croscopico realizados por (Reilly and Burstein, 1975), que mostraban la clara asimetria existente
entre el comportamiento a traccidn y a compresién, (Niebur et al., 2000) implementaron un cri-
terio de fallo bilineal y asimétrico para hueso trabecular como el que se describe en la Fig. 2.6.
Este modelo reduce el modulo tras el fallo en un 5% para una determinada deformacioén critica
principal. Posteriormente, (Guillén et al., 2011) implementaron un modelo constitutivo multili-
neal, parecido al bilineal basado en deformacién principal de (Niebur et al., 2000) que asume un
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comportamiento perfectamente plastico tras superar en un 3% la deformacién ultima en com-
presidn y traccion.
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Fig. 2.6. Bilinealidad del hueso trabecular basada en el criterio de (Niebur et al., 2000).

En 2013, (Harrison et al., 2013) proponen un modelo para hueso trabecular vertebral, caracteri-
zado bajo cargas de compresion uniaxial incorporando dafio de material basado en el criterio de
deformacioén principal y fractura posterior mediante eliminacién de elementos y fuerzas cohesi-
vas en la microarquitectura trabecular. Por su parte, (Niebur et al., 2002) propusieron un criterio
de fallo aplicado a multiples superficies con dos elipses que intersecaban en los puntos de fallo
del eje axial y transversal.

(Bayraktar and Keaveny, 2004) también utilizaron el modelo de (Niebur et al., 2002), basado en
la deformacion principal, para simular el comportamiento del hueso trabecular bajo deformacio-
nes de torsion, proponiendo, ademads, un criterio de fallo modificado basado en el uso de supere-
lipsoides para las tres direcciones principales de deformacién. Basandose en este modelo, (Gupta
et al., 2007) consideraron una formulacidn similar a la plasticidad con endurecimiento isotré-
pico/cinematico en el espacio de deformaciones del hueso trabecular.

(Fenech and Keaveny, 1999) investigaron la adecuacién del modelo de plasticidad de von Mises,
el criterio de deformacién principal, la formulacidn de plasticidad de Tsai-Wu y finalmente el cri-
terio de solido celular con el que querian predecir los datos experimentales del fallo a torsidn
axial.

El comportamiento inelastico del hueso trabecular para el caso confinado (Charlebois et al., 2010)
y el multiaxial (Rincén-Kohli and Zysset, 2009) ha sido ampliamente investigado.

Efecto de la osteoporosis sobre las propiedades mecanicas del hueso

La osteoporosis es una enfermedad en la cual los huesos se debilitan y son mas propensos a rom-
perse. Las fracturas por osteoporosis pueden producir profundos dolores y discapacidades. Ade-
mas del tabaco, algunos factores de riesgo para el desarrollo de la enfermedad pueden ser: des-
calcificacién, causas hereditarias, menopausia prematura, amenorrea, uso prolongado de ciertos
medicamentos, falta de ejercicio fisico o ingesta excesiva de alcohol.

En cada uno de los estudios consultados para determinar los efectos de la osteoporosis (Ciarelli
et al., 2000; Homminga et al., 2002; Lian et al., 2005), se atisban diferencias en las propiedades
del hueso trabecular en relacién con la densidad dsea (pacientes sanos o con osteoporosis). En
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(Ciarelli et al., 2000) podemos observar cémo, haciendo mediciones en especimenes provenien-
tes de la cabeza femoral de los pacientes con fracturas de cadera, no existen diferencias en la
resistencia del hueso, pero si que las hay en cuanto al médulo eldstico (Homminga et al., 2002).
Ademas, estos autores realizan un analisis basado elementos finitos a partir de datos tomados de
microtomografias y concluyen que el principal cambio en el comportamiento elastico se produce
en las propiedades transversales del hueso, y no en la habitual direccién de carga (longitudinal).

Finalmente, (Ding et al., 2000) hicieron ensayos de compresidn sobre especimenes humanos de
tibia proximal (hueso trabecular) en edades comprendidas entre los 16 y los 83 afios de edad y
determinaron sus propiedades mecanicas, densidad y contenido mineral y de coldgeno. Determi-
naron que el médulo de Young es mas alto en edades comprendidas entre los 40 y los 50 afios,
mientras que la tension ultima y la energia acumulada antes del fallo son méximas en edades
tempranas. Estas variaciones relacionadas con la edad son no lineales y se deben principalmente
a la pérdida de sustancia trabecular en el hueso mas que a un decrecimiento de la calidad de la
sustancia 0sea.

2.4 Caracterizacion mecanica de materiales bioldgicos

Existen multitud de ensayos mecanicos para realizar la caracterizacion mecdnica de ma-
teriales bioldgicos. Normalmente, a través de estos ensayos, se obtienen valores de carga y des-
plazamiento, los cuales a través de la geometria de la probeta utilizada, nos permitirdn obtener
los pardmetros mecdanicos que caracterizan al material como el Mddulo de Young, E, la resistencia
del material, o, o su tension de fluencia, g,. En algunos ensayos, como el caso de traccidn o
compresion, la relacion entre carga-desplazamiento y tensidon-deformacién esta perfectamente
definida a través de la teoria de elasticidad, permitiéndonos obtener los pardmetros mecanicos
caracteristicos de forma practicamente directa. En otros casos, estas relaciones no estan tan cla-
ras y debemos obtenerlas utilizando otras herramientas.

A continuacion, se explicaran los diferentes tipos de ensayos mecanicos que se han utilizado para
la caracterizacion de los diferentes elementos que intervienen en la reconstruccién de ligamento
cruzado anterior, es decir, el hueso cortical, el hueso esponjoso, el tenddn o plastia que sustituye
al ligamento dafiado y tornillo interferencial que sujetara la nueva plastia en el tunel de insercidn
tibial.

En el caso de tendones y ligamentos, sin duda, son los ensayos de traccién los mas ampliamente
utilizados en su caracterizacion mecanica (Benedict et al., 1968; De Oliveira et al., 2011; Kalson et
al., 2010; Maganaris and Narici, 2005; Mommersteeg et al., 1996). Esto se debe a que estos ele-
mentos, por lo general y, sobre todo en el caso que nos ocupa de la reconstruccion de LCA, tra-
bajan mayoritariamente a traccion. La curva tensién-alargamiento (Fig. 2.7) de este tipo de tejidos
muestra que los tendones sufren una elongacidén inicial, con una deformacién importante bajo
cargas bastante reducidas. Sin embargo, si se sigue traccionando al tenddn, se comprueba como
su comportamiento se va rigidizando, ofreciendo una gran resistencia a seguir deformandose y
teniendo que aplicar cargas bastante elevadas para conseguir romperlo.

Ha de tenerse en cuenta que los grandes valores de alargamiento que tanto tendones como liga-
mentos exhiben en la zona inicial de comportamiento (Toe region, Fig. 2.7) deben ser captados
con equipos que midan las deformaciones de forma precisa y adecuada, equipos que hasta hace
relativamente poco tiempo no estaban disponibles para la mayor parte de los investigadores.
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Fig. 2.7. Curva de traccion tension-deformacion del comportamiento de las fibras de coldgeno en
tendones (Sensini and Cristofolini, 2018)

En el caso del hueso trabecular, sin embargo, el ensayo mecanico por excelencia es el de compre-
sién uniaxial, debido, precisamente, a que es este tipo de carga lo que el hueso trabecular debe
soportar durante la mayor parte del tiempo. No obstante, y como ya se ha sefialado anterior-
mente, muchos de los valores de propiedades mecanicas que aparecen en la bibliografia proce-
den de otros tipos de caracterizaciones indirectas (tomografia computerizada, medidas de densi-
dad dsea, etc), que, de nuevo, junto con la aplicacion de metodologias no demasiado fiables, son
las responsables del amplio rango de valores en los que se mueven dichas propiedades.

Sin embargo, a través de los ensayos de compresién uniaxial se conoce la marcada anisotropia
del hueso trabecular y la necesidad de buscar modelos de comportamiento adecuados para su
descripcidn. Asi, es necesario pensar en evaluar su comportamiento mediante ensayos que simu-
len el estado natural del mismo, que a todas luces resulta confinado por el hueso cortical. Por
este motivo, se hace necesario utilizar una variante del ensayo de compresidn uniaxial para medir
las propiedades de este material bajo condiciones de confinamiento. De esta forma el ensayo
valorara si las tensiones hidrostaticas, producidas por la presidon de las paredes de los dispositivos
de confinamiento, son también responsables de su comportamiento plastico (Kelly, 2012). Este
tipo de ensayos fueron aplicados por (Kelly and McGarry, 2012) para caracterizar hueso trabecu-
lar de origen bovino. Para ello, fabricaron un utillaje especialmente preparado para este ensayo
que evitaba el desplazamiento lateral de la probeta al aplicarle carga a la misma. Con este fin,
colocaron las probetas en una zona hueca del utillaje. Esta zona se disefié con medidas exacta-
mente iguales a las de la probeta que ensayaron. La parte que sujeta la probeta quedaba asegu-
rada entre los platos de aplicacién de la carga, que fue aplicada mediante la accién de un punzon,

también con las mismas medidas que la probeta.

Finalmente, el ultimo material bioldgico que interviene en la reconstruccién es el hueso cortical.
Este material posee un comportamiento mecanico mds rigido y resistente que el hueso trabecu-
lar. El ensayo que se suele utilizar para caracterizarlo es la indentacién (Chittenden, 2011; Feng
et al., 2012; Rho et al., 1997) y la traccién (Kotha and Guzelsu, 2007; Nalla et al., 2006), ademas
de otras técnicas de las que se ha hablado mas arriba, como ensayos de escaneado CT para medir
la densidad dsea, ultrasonidos, etc. No obstante, y como ya se ha comentado, ninguno de estos
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ensayos es capaz de describir de una forma totalmente eficiente el comportamiento macrome-
canico de este tipo de hueso, lo que deriva en la gran variabilidad de resultados mostrados por la
bibliografia (Gupta and Dan, 2004; Ho Ba Tho et al., 2012; Keaveny et al., 2004; Kotha and Guzelsu,
2007; Nalla et al., 2006; Rho et al., 1997; Richard et al., 1993). En este sentido, aunque arriesgado,
podria resultar interesante aplicar nuevas técnicas de ensayo, que han resultado eficaces en la
caracterizacion de otros tipos de materiales y que podrian dar buenos resultados para el hueso
cortical.

Uno de esos ensayos es el Small Punch Test, cuya configuracién esquematica se refleja en la Fig.
2.8. Se trata de un ensayo miniatura, dado que utiliza muestras de muy poco tamafio (discos de
unos 10 mm de diametro y 0.5 mm de espesor), lo que resulta ideal para el hueso cortical, dada
la complejidad que supone obtener probetas de este hueso con el suficiente tamafo para poder
aplicar ensayos convencionales, como el de traccién.

Se trata realmente de un ensayo de flexion biaxial, que fue disefiado inicialmente para la carac-
terizacidon de material irradiado (normalmente acero). En este ensayo, la zona central de la pro-
beta, sometida a la accién de un punzdén de cabeza semiesférica, es obligada a deformarse hasta
la rotura, haciéndola pasar a través de un agujero de forma cilindrica mientras los bordes de la
probeta se encuentran completamente empotrados en el contorno del agujero (Fig. 2.8). Este
ensayo, totalmente consolidado en la caracterizacién mecdnica de aceros y materiales metdlicos,
también ha demostrado su aplicabilidad en el caso de otros materiales como los polimeros y las
ceramicas (Cuesta et al., 2016; Rasche et al., 2014; Rodriguez et al., 2016a; Soltysiak et al., 2014;
Xiong et al., 2005). El ensayo SPT permite obtener diversas propiedades mecanicas, como el mo-
dulo elastico, el limite de cedencia, la resistencia a la traccidn, el alargamiento e, incluso, la tena-
cidad a la fractura (Fernandez et al., 2015; Garcia et al., 2014; Rodriguez et al., 2016b).

0) - punch
\ bola __ pisador
COD extensometer |
muestra

Fig. 2.8. Configuracion del ensayo SPT con pisador

Demostrada la aplicabilidad de este ensayo en materiales que, a priori, se comportarian de modo
similar al hueso cortical (Quintana et al., 2019), se podria utilizar este ensayo en la caracterizacion
de hueso cortical procedente de zonas muy concretas, como la tibia proximal y el fémur distal,
intervinientes en la reconstruccion del ligamento cruzado anterior.
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Dado que seria la primera vez que se aplicase este ensayo en la caracterizacidn de este tipo de
material, el proceso a seguir seria comparar los resultados experimentales obtenidos con los pro-
cedentes de modelos numéricos que simulen el ensayo y que, mediante métodos inversos
(Wenger et al., 2018), nos permitan estimar las propiedades mecanicas del material

2.5 Obtencidn de la geometria anatdmica y asignacion de materiales

Si se desea representar en los modelos de elementos finitos la geometria exacta de las
partes anatémicas de estudio (teniendo siempre presente el coste computacional que esto aca-
rrea), es necesario obtener imagenes médicas (MR) o tomografias computerizadas (CT). A partir
de estas imagenes se obtienen los modelos en 3D que representan fielmente la geometria de la
zona anatdmica escaneada (Kazemi et al., 2013).

El proceso general para obtener de las imagenes médicas un modelo en tres dimensiones (Fig.
2.9) de la zona estudiada es el siguiente:

e Segmentar las imagenes médicas para fijar los limites de las zonas anatomicas bi-
dimensionalmente.

e Se crean superficies a partir de las imagenes segmentadas.

e Una vez generado el sélido, se mallan las superficies en un software de elementos
finitos o de mallado. Se puede realizar un suavizado de las superficies para obtener
mallas mas finas (sin esquinas afiladas) y asi mejorar la precisién del célculo por
elementos finitos.

Normalmente, las imagenes médicas (MR) se eligen para obtener la geometria de tejidos bioldgi-
cos blandos mientras que las tomografias computerizadas (CT) estdn mas enfocadas a la simula-
cién de la forma de huesos (Kazemi et al., 2013). Dependiendo de la complicacién del estudio, se
elige un célculo tridimensional o bidimensional (Federico et al., 2004).

Personalized
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Fig. 2.9. Generacidon de un modelo en 3D a partir de imdgenes médicas (Nikolopoulos et al.,
2020)

A continuacion, se presenta un breve repaso por los modelos de materiales que suelen usarse en
la literatura para describir el comportamiento mecdnico de los materiales implicados en la re-
construccion de LCA.

En la mayoria de estudios numéricos, los huesos se consideran como sélidos rigidos debido a sus
elevados valores de densidad y médulo eldstico en comparacion con los tejidos bioldgicos blan-
dos. Se trata de una simplificacién que reduce enormemente el coste computacional de los mo-
delos, pero que solo se puede realizar dependiendo del objetivo del estudio. Es por este motivo
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que, en modelos en los que se desea obtener el estado de tensiones en los huesos debida los
sistemas de fijacién o a los injertos, el hueso se suele modelar como un material elastico lineal,
distinguiendo entre hueso cortical y trabecular (Au et al., 2005; E. Pefia et al., 2006; Pefia et al.,
2005; Wan et al., 2017; Yao et al., 2012).

En cuanto a la representacién de tendones y ligamentos, la forma mas simple es mediante ele-
mentos tipo resorte (Suggs et al., 2003; Wang et al., 2015). Sin embargo, otros autores (Chizari et
al., 2009; Chizari and Wang, 2009; Completo et al., 2019; Vairis et al., 2016) usaron un modelo
elastico lineal para representar tanto al LCA original como a la plastia sustituta debido al poco
tiempo que permanecia la articulacion bajo el efecto de las cargas durante la flexion de la rodilla.
Practicamente todos ellos basaron sus estudios en los resultados obtenidos con las propuestas
de (Kutz, 2003; Reeves et al., 2009). Por su parte, (Vairis et al., 2016) utilizé6 el modelo Neo-
Hookean para materiales hiperelasticos mientras que (Chizari et al., 2011) mejoro sus resultados
obtenidos con modelos eldstico lineales realizando ensayos experimentales que le ayudaron a
determinar los coeficientes necesarios para utilizar el modelo de Mooney-Rivlin para materiales
hiperelasticos (modelo de primer orden) para representar el comportamiento del tendén. Ade-
mas, utilizd el modelo de Rayleigh para considerar viscoelasticidad en el problema.

Otro enfoque diferente y mas ajustado al comportamiento real de los tendones, es considerar
este material como compuesto por familias de fibras (E. Pefia et al., 2006; Pefia et al., 2005; Wan
et al., 2017), y por tanto su comportamiento constitutivo sera modelado como hiperelastico y
transversalmente isotropico, ademas de quasi-incompresible.

2.6 Aplicaciones FEM para la simulacion de reconstrucciones de LCA

Las aplicaciones numéricas en biomecanica proporcionan una nueva metodologia o herra-
mienta que puede ofrecer informacién muy util y que seria muy complicada de obtener experi-
mentalmente (Stanev et al., 2016). No obstante, el desarrollo de estas aplicaciones (mediante el
calculo de elementos finitos), y en concreto para la articulacion de la rodilla, de forma precisa y
exitosa, es una tarea verdaderamente costosa, debido, en gran parte, al complicado comporta-
miento de la rodilla y, ademads, a la ardua tarea de modelar numéricamente las propiedades de
todos los tejidos que componen la articulacidn (tejidos bioldgicos blandos y duros).

Un modelo numérico correctamente validado, puede facilitar la evaluacion del efecto de muchas
variables sobre el resultado de la reconstruccién, es decir, tensiones en el injerto, dimensiones
adecuadas de los tuneles dseos, seleccion de la fijacion y el injerto adecuado, etc. (Richter et al.,
2018). Sin embargo, hasta donde llega nuestro conocimiento, el progreso en el modelado numé-
rico como herramienta asistencial a una planificaciéon previa a la cirugia de reconstruccion de LCA,
no se ha contemplado hasta el momento.

Existen diversos estudios relacionados con la simulacidén de la reconstruccion de LCA. No obs-
tante, los objetivos de estas investigaciones son de muy diversa indole, por lo que se procedera
a realizar una somera descripcién de los mas importantes, de cara a plantear los pros y los contras
de cada uno de ellos.

En 2003, (Suggs et al., 2003) evaluaron la influencia de la rigidez y la pretensidn inicial del tenddn
en la posterior cinemdtica y biomecdnica de la rodilla. Para ello, utilizaron un modelo numérico
basado en resultados experimentales de la bibliografia para validar el mismo a través de la com-
parativa con el ensayo experimental completo. El modelo 3D lo obtuvieron a partir de resonancias
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magnéticas de caddveres (Fig. 2.10), donde el cartilago lo asumieron como elastico lineal. El liga-
mento fue modelado como un muelle a tracciéon con comportamiento no lineal.
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Fig. 2.10. Modelo computacional de la rodilla a partir de imdgenes MR (Suggs et al., 2003)

En el afio 2005, (Pefia et al., 2005) publicaron un estudio del impacto de la rigidez de la plastia
(haciendo una comparativa entre BPTB, gracilis y el semitendinoso) y la pretensidn inicial en la
biomecdnica de la rodilla. Este modelo (Fig. 2.11) partié de la geometria obtenida mediante ima-

genes de resonancias magnéticas correspondientes a una rodilla joven. Los huesos fueron consi-
derados como cuerpos rigidos, mientras que los ligamentos fueron modelados como materiales

fibrosos hipereldsticos y no lineales, con un comportamiento definido por una funcién densidad
de energia de deformacion transversalmente isétropa (Weiss et al., 1996).
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Fig. 2.11. Tensiones principales mdximas en la articulacion de la rodilla: (a) rodilla sana; (b) rodi-
lla lesionada (Pefia et al., 2005)

Un afio mas tarde, (E. Pefia et al., 2006) publicaron un estudio de la influencia del dngulo de in-

sercidn del LCA en el fémur y en la tibia sobre la posterior biomecanica de la rodilla, ademas del
estado tensional en el menisco.

Poco después, (Ramaniraka et al., 2007) simularon varias reconstrucciones de LCA en 3D (Fig.
2.12) donde comparaban la cinematica resultante de una rodilla sana con rodillas operadas de
diferentes formas (intra-articular con disposicion simple y doble, extra-articular y extra-articular
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combinado con intra-articular). En este caso, los huesos circundantes también fueron considera-
dos como sélidos rigidos lo que simplific6 enormemente el calculo. Los ligamentos, tendones y
cartilagos (asumidos como tejidos biolégicos blandos) se modelaron mediante una ley no lineal
para materiales hiperelasticos, mediante la funcidn densidad de energia de deformacién pro-
puesta por (Pioletti, 1997).

Fig. 2.12. Modelo de elementos finitos realizado por (Ramaniraka et al., 2007)

Por su parte, (Chizari et al., 2007) estudiaron el efecto de una fijacion mediante tornillos interfe-
renciales en los estados tensionales que se producen en los tuneles tibiales. La simplificacion de
este autor fue asumir el comportamiento del hueso cortical, el hueso trabecular y el subcondral
como elastico lineal e isétropo. Realizaron una simulacion dindamica (Abaqus® Explicit) para re-
producir la torsion y avance del tornillo en su entrada en el tunel tibial, pero sin encontrarse el
tenddn en el interior del tunel.

Aios mas tarde, (Chizari and Wang, 2009) llevaron a cabo un analisis del comportamiento biome-
canico de una rodilla post cirugia de una reconstruccién de LCA. Para ello, hicieron uso de image-
nes CT para definir todas las partes de la articulacién. En esta investigacién asumieron comporta-
miento elastico lineal para hueso y tendén, utilizando un comportamiento isétropo y homogéneo
para el hueso. Ademas, asumieron que el tornillo interferencial habia sido utilizado de un material
bioabsorbible y que en el momento de su andlisis ya habia sido absorbido por el cuerpo (Fig. 2.13).

0 03 0.5 08 12 17  2.0MPa

Fig. 2.13. Resultado modelo de elementos finitos de (Chizari and Wang, 2009)
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Dos afios después, (Chizari et al., 2011) realizaron una simulaciéon del comportamiento de una
rodilla tras una reconstruccidon de LCA utilizando tornillos interferenciales para un didametro de
tunel tibial de 10mm. Modelaron los tendones adoptando la formulacién de Mooney-Rivlin para
materiales hiperelasticos.

En 2011, (Wan et al., 2011) publicaron un analisis cuantitativo del efecto de diferentes recons-
trucciones de LCA en la posterior biomecdnica de la rodilla. Tanto este autor como los anteriores,
realizaron una comparacién con otros estudios, principalmente con el de (Suggs et al., 2003), para
verificar la bondad de sus propuestas. Asumen el comportamiento de los huesos como el de un
cuerpo rigido y el de los tejidos blandos (cartilago) como homogéneo e isétropo, con un mdédulo
elastico de 15MPay un coeficiente de Poisson de 0.475. Ademas, el menisco fue modelado como
un material con comportamiento elastico lineal y transversalmente isotrépico. Los ligamentos se
consideraron como materiales hiperelasticos implementados con el modelo Neo-Hookean (para
LCA, C10=5.83).

Aflos mas tarde, (Westermann et al., 2013) evaluaron el efecto del tamafio de la plastia para el
test de Lachman, estimando la laxitud de la rodilla asi como el estado tensional del menisco que
pudieran aumentar la presion ejercida sobre la articulacion. Las geometrias de los componentes
de la articulacién las obtuvieron del proyecto open-source OpenKnee (obtenidas mediante MRI).
El ligamento cruzado anterior lo modelaron como un sélido de forma cilindrica sencillo (single
bundle graft) modelando su comportamiento mediante el modelo constitutivo para materiales
hiperelasticos de Holzapfel (Holzapfel and Gasser, 2001; Holzapfel et al., 2005, 2002) y los huesos
fueron modelados como sélidos rigidos.

(Halonen et al., 2016) realizaron un estudio para obtener resultados de cual deberia ser la pre-
tensidn éptima para el tenddn utilizando diferentes técnicas de reconstruccion de LCA. En este
caso modelaron los ligamentos como pretensados a través de resortes con comportamiento no
lineal (Fig. 2.14).

Finite element model

Quadriceps
tendon ;

Femoral
cartilage

Patellar
cartilage

LPFL

Patellar - Menisci
tendon : .
Tibial

cartilage Reference point {(midway Femoral
LCL between femoral attachment
epicondyles) of PCL

Fig. 2.14. Modelo de elementos finitos en vista sagital. Puntos de referencia (Halonen et al.,
2016)
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En 2017, (Kang and Bae, 2017) determinaron el tamaiio de tunel femoral 6ptimo a partir de las
tensiones generadas en el tenddn, estimando los diferentes angulos de flexion a los que se puede
ver sometido el tendén dependiendo de la localizacidn de su insercidn femoral. Simularon un
tunel femoral de 8mm con un tenddén de 7.5mm de didmetro, asumiendo fémur y tibia como
cuerpos rigidos y para el tenddn, basaron sus calculos en estudios previos.

: First Recommend Area

: Second Recommend Area
: Third Recommend Area

: Forth Recommend Area

: Fifth Recommend Area

Fig. 2.15. Recomendaciones de la posicion del tunel femoral (Kang and Bae, 2017)

En 2019, (Completo et al., 2019) realizaron un analisis por elementos finitos para estudiar el
efecto de la situacion de diferentes tineles dseos en la posterior cinematica y distribucidén de
tensiones de la articulacidn tras la reconstruccion (Fig. 2.16). Simplificaron el problema asu-
miendo comportamiento eldstico lineal de todos los materiales de la articulacién.

Fig. 2.16. Modelo de elementos finitos de la rodilla. (a) vista posterior; (b) representacion esque-
madtica de las fuerzas y momentos; (c) localizacion de los puntos de insercion de ligamentos
(Completo et al., 2019)

En 2020, (Naghibi et al., 2020) realizaron un modelo de elementos finitos de la rodilla, utilizando
materiales cuyas propiedades se basaban en resultados experimentales de haber tomado image-
nes médicas (MRI) y tomogragias (CT) a caddveres. Estudiaron la posicién dptima de la plastia en
una reconstruccion de LCA dependiendo del tipo de injerto utilizado. Su objetivo principal era
determinar esta posicidn para que el paciente recuperase la cinematica natural de su rodilla.
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Capitulo 3

Caracterizacion mecanica de
los materiales

En este capitulo se detallan los ensayos realizados experimentalmente
para conseguir la caracterizacion mecanica de los elementos intervi-
nientes en la operacion de reconstruccion de ligamento cruzado ante-
rior, esto es, hueso cortical y esponjoso, plastia y tornillos interferen-
ciales. Una vez descritos los elementos intervinientes en la union LCA,
se pasara a detallar la metodologia llevada a cabo en su caracteriza-
cion. Se describira la preparacion de las muestras en funcion del tipo
de ensayo al que vayan a ser sometidas, asi como la puesta en marcha
de los dispositivos y metodologias de ensayo necesarios para la co-
rrecta caracterizacion mecanica de los distintos elementos.
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3.1 Introduccion

El objetivo de la presente tesis doctoral es el analisis de la respuesta mecanica del conjunto
plastia-hueso-tornillo tras la reconstruccién del ligamento cruzado anterior, evaluando la influen-
cia de las distintas variables que entran en juego. Esto no seria posible sin la correcta caracteriza-
cidon mecanica, mediante métodos experimentales, de los distintos componentes. Esta necesidad
ha surgido, en gran parte, por la enorme variabilidad en los datos bibliograficos existentes, deri-
vada tanto de la utilizacidon de materiales muy diversos (material biolégico de distintas especies,
tornillos de distintos materiales, etc.) como de metodologias de ensayos muy distintas. De este
modo, y de cara a desarrollar y posteriormente validar un modelo numérico correcto, se consi-
dera necesario describir, de la forma mas precisa posible, los modelos de comportamiento meca-
nico mas adecuados para cada uno de los elementos intervinientes en el problema, lo que no
seria posible sin su previa caracterizacidon experimental. En base a todo ello, en este capitulo se
detalla de forma precisa, tanto los materiales intervinientes en el problema estudiado como los
procedimientos utilizados en la caracterizacién mecanica de los mismos. Posteriormente, se des-
criben y discuten los resultados obtenidos, de cara a seleccionar el modelo de comportamiento
mecanico mds adecuado para cada uno de los materiales y, posteriormente, implementarlo en el
modelo numérico.

3.2 Materiales

Cuando se habla de una reconstruccion de ligamento cruzado anterior (LCA) se esta ha-
blando de conseguir que, tras dicha operacién, varios elementos resistentes independientes, tra-
bajen de manera conjunta como si de una unién estructural se tratase. En el caso concreto de
este trabajo en el que se estudia el comportamiento de la reconstruccion en el tunel tibial, los
elementos intervinientes son, en la mayor parte de los casos: la tibia, el sustituto del ligamento
dafiado (plastia) y el tornillo interferencial.

Para el analisis del comportamiento de los dos primeros elementos, de origen bioldgico, se utilizd
material de origen porcino, al ser este animal el que posee un comportamiento a nivel éseo y
muscular mas parecido al ser humano (Aerssens et al., 1998). Asi, tanto los tendones (extraidos
del musculo extensor lateral de los dedos-flexor digitorum) que supondran el sustituto al liga-
mento dafiado, los huesos, en su mayoria tibias y algin fémur utilizado como contraste, de cerdos
de entre seis y dieciocho meses de vida que fueron sacrificados menos de 24 horas antes de su
recogida en las dependencias de la cadena de supermercados MasyMas (Asturias).

Como regla general, todo material bioldgico fue congelado en el momento de la entrega para
conservar intactas sus propiedades fisicas. Posteriormente, previo a su caracterizacion, las mues-
tras fueron descongeladas en el interior de un frigorifico (3-5°C) con 24 horas de antelacidn, tras
lo cual se mantuvieron hidratadas en todo momento, envolviéndolas en gasa empapada en solu-
cion salina hasta el momento del ensayo y pulverizando dicha solucién sobre la superficie de las
muestras durante la ejecucién del mismo.
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Sefialar, por ultimo, que, al objeto de saber si este proceso de congelacion y descongelaciéon del
material bioldgico tenia efecto sobre la respuesta mecdnica de los mismos, algunos huesos fueron
caracterizados en el mismo momento de su entrega (frescos), asegurandonos Unicamente de que
las muestras estuviesen hidratadas en todo momento.

Finalmente, los tornillos interferenciales caracterizados fueron donados por la casa
Smith&Nephew, Inc®. Aunque esta empresa doné tornillos de diferentes dimensiones, los utiliza-
dos para la caracterizacién mecanica fueron los de dimensiones 7x25mm (7mm de diametro y
25mm de longitud) fabricados a partir de una mezcla de 4cido poli-lactico PLA (75%) e hidroxiapa-
tita HA (25%). Dado que los tornillos han sido fabricados con las mismas proporciones de material,
se les supone a todos ellos un comportamiento mecanico semejante al de las muestras caracte-
rizadas.

3.3 Caracterizacion experimental

Para la realizacidon de un modelo numérico que simule con exactitud la realidad del pro-
blema planteado, se hace necesario caracterizar mecanicamente todos los componentes que in-
tervienen en la operacién. En muchos casos, otros autores se basan en datos bibliograficos, pero
en la presente investigacién, dado que se utilizan elementos de origen porcino, se opté por ca-
racterizar su comportamiento mecdnico en el laboratorio, debido en gran parte, y como ya se
comentd anteriormente, a la gran variabilidad de datos existente en las referencias bibliograficas
(Keaveny et al., 2001, 1994; Linde and Hvid, 1989; Rghl et al., 1991).

3.3.1 Tendones

La caracterizacion mecanica de los tendones se ha realizado mediante ensayos de trac-
cion uniaxial, utilizando una maquina MTS de 5 kN de capacidad de carga, a temperatura am-
biente y empleando una velocidad de desplazamiento de las mordazas de 20mm/min. La medida
de las deformaciones se realizé con la ayuda de un equipo de videocorrelacion de imagenes GOM
modelo ARAMIS 5M, que permite medir las deformaciones en la superficie de la muestra “sin
contacto”.

En este caso concreto, las lentes utilizadas han sido de 50 mm de distancia focal junto con un
panel de calibracién CQCCP20 30x24, lo que permitio obtener una zona de medida de unos 35x29
mm. La Fig. 3.1 recoge imagenes tomadas durante la ejecucion de uno de los ensayos.
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Fig. 3.1. Ensayo de traccion uniaxial sobre tendon

Una vez descongelados, los tendones, provenientes del tenddn flexor del pie (el equivalente al
semitendinoso humano), fueron envueltos en papel de seda empapado en solucidn salina hasta
unos instantes antes de su ensayo, momento en el que se procede a la medida, lo mas precisa
posible, de su didmetro en distintas zonas a lo largo de su longitud. Esta medida es necesaria, al
objeto de tener en cuenta las pequefias variaciones de diametro que cualquier tenddn de origen
natural va a presentar. En la Fig. 3.2 se pueden apreciar esas pequefas diferencias de diametro.
Para la realizacién de estas medidas se utilizé un proyector de perfiles.

Concluida la medida, los extremos del tenddn se fijan a las mordazas de la maquina de ensayo.
Las mordazas utilizadas han sido las que normalmente se emplean en la caracterizacién de hilos
y cuerda, especialmente disefiadas para que su presidn sobre la superficie de la muestra vaya
creciendo conforme crece el esfuerzo al que la probeta estd sometida. No obstante, y al objeto
de evitar en lo posible el deslizamiento relativo entre el tenddn y la mordaza, se ha aplicado,
ademds, una gota de cianocrilato entre las superficies de estos dos elementos. La Fig. 3.3, recoge
una imagen del tenddn colocado entre las dos mordazas

Fig. 3.2. Tenddn descongelado e hidratado
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Una vez colocado en las mordazas, se procede a la preparacion de la superficie del tenddn impri-
miéndole el moteado necesario para el analisis de deformaciones mediante el equipo DIC. En el
caso de los tendones, y al ser estos de color claro, el proceso de moteado se llevd a cabo proyec-
tando pintura acrilica mate sobre la propia superficie de los tendones.

Fig. 3.3. Tendodn pintado fijado en mordazas

Finalizada esta operacion, se induce una distancia entre mordazas para aplicar al tenddn la pre-
tensidn necesaria en este tipo de materiales (no se encuentran naturalmente libres de tensiones),
sin holgura en su longitud. En ese momento se lleva a cabo el ensayo hasta que se produce la
rotura del tenddn. Todo ello se realiza minimizando al maximo los tiempos, de modo que el
tiempo transcurrido desde la extraccion de los tendones de la solucidn salina hasta su rotura sea
lo menor posible y pulverizando con la solucidn salina las muestras cada cierto tiempo.

Durante el ensayo se registran los datos de carga y desplazamiento axial del cabezal de la ma-
quina, asi como otros valores de desplazamiento, obtenidos por el equipo de videocorrelacién,
gue posteriormente nos permitirdn evaluar la respuesta a traccidn uniaxial de los tendones.

El equipo de videocorrelacidn usado fue el GOM modelo Aramis 5M provisto de unas lentes de
50 mm de distancia focal junto con un panel de calibracion CQCCP20 30x24, lo que permitié ob-
tener una zona de medida de unos 35x29 mm. Este equipo capta imdgenes de alta resolucion de
la superficie analizada durante todo el proceso de aplicacion de la carga, para posteriormente
evaluarlas elaborando un modelo digital tridimensional del objeto, una vez realizada la calibracién
necesaria. Es evidente que la precision de los resultados obtenidos dependera de una correcta
calibracién, asi como de la eleccién de lentes mds adecuadas, que serdn funcion del tamafio de la
zona a evaluar.

El uso de este tipo de dispositivo permite medir el desplazamiento entre dos puntos cualesquiera
de la superficie de los tendones. El uso de estas técnicas exige que las superficies a medir deban
prepararse previamente, dotandolas de un moteado. Este proceso consiste en aplicar primero
una pelicula de pintura blanca mate, sobre la que posteriormente se pulveriza otra pintura oscura
cuyas motas seran las referencias para la medida de las deformaciones.

Conviene sefialar, que las grandes deformaciones sufridas por los tendones, hace que, transcu-
rrido un tiempo del ensayo, se pierdan muchas de las referencias superficiales iniciales, que im-
piden que se puedan obtener valores validos de la deformacién a partir de ese momento. No
obstante, siempre se cuenta con el valor del desplazamiento de la mordaza hasta el final del en-
sayo.
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3.3.2 Hueso trabecular

Son numerosos los trabajos publicados dedicados a la caracterizacidn mecénica del hueso
trabecular, como lo son también el nimero de técnicas que se han empleado para llevarla a cabo
(Coutts et al., 2015; Gan et al., 2010; Gupta and Dan, 2004), lo que ha dado lugar a la obtencién
de resultados muy variados y dispares, incluso cuando se estaba caracterizando hueso proce-
dente de la misma especie y de idéntica zona. Ademds, la mayoria de los analisis realizados se
limitan a proporcionar las propiedades eldsticas del material, cuando se sabe que el comporta-
miento de este tipo de hueso es mucho mds complejo (Chizari et al., 2007).

Dado que la bibliografia exhibe una gran variabilidad de resultados sobre los parametros mecani-
cos caracteristicos del hueso, se decide que, de cara a realizar un correcto analisis, lo mds conve-
niente es caracterizar experimentalmente el tipo de hueso concreto que posteriormente se utili-
zara para calibrar el modelo.

Asi, mientras que la respuesta del hueso trabecular a traccion se puede considerar elastica lineal
hasta su rotura, el comportamiento a compresidn parece mas el exhibido por algunas espumas,
que tras alcanzar un limite elastico (mayor que la resistencia a traccidon), muestran un palier de
cedencia practicamente plano y, posteriormente, un fuerte endurecimiento. Este tipo de com-
portamiento no corresponde a los modelos convencionales de deformacidn plastica, siendo ne-
cesario buscar el modelo mas adecuado para su descripcion.

Con el objetivo de caracterizar lo mds fehacientemente posible el comportamiento mecdnico de
la tibia y el fémur de hueso trabecular porcino, tras la realizacién de una intensa revision biblio-
graficay tras desechar algunos ensayos (como el SPT o indentacién), se decidio utilizar los ensayos
de compresion como la técnica mds apropiada.

Con este propdsito se realizaron cortes longitudinales y transversales de tibias y fémures frescos
de origen porcino, donados por la cadena de supermercados MasyMas (Asturias). Con objeto de
analizar la posible influencia del proceso de congelacidon/descongelacidn en la respuesta meca-
nica de los huesos, parte de las muestras fueron congeladas, mientras que otra parte se ensaya-
ron en fresco. Los cortes, realizados mediante aserrado en las instalaciones del supermercado,
proporcionaron lajas de hueso de unos 10-12 mm de espesor. La Fig. 3.4 recoge algunas imagenes
de dichas lajas.

Fig. 3.4. Secciones de huesos: a) longitudinales y transversales de fémur, b) transversal de tibia

A partir de estas lajas, se procedio a extraer las probetas de ensayo mediante troquelado (Fig. 3.5
a). Para ello, se fabricé un dispositivo especialmente disefiado al propdsito cuyo esquema se
muestra en la Fig. 3.5 b. Con este proceso se obtienen probetas cilindricas de unos 10mm de
didmetro y altura igual al espesor de la seccidn de hueso de la que se extrae (Fig. 3.6).
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Fig. 3.5. Extraccion de las probetas: a) equipamiento utilizado, b) esquema del troquel disefiado
para la extraccion

Tras la extraccion, y al objeto de obtener una geometria 6ptima para los ensayos de compresion,
las caras de las probetas se sometieron a un cuidadoso proceso de pulido hasta conseguir que las
dos caras que estarian en contacto con los platos de compresion, fuesen lo suficientemente pla-
nas y paralelas entre si. Es necesario sefialar aqui, que este ultimo proceso, tremendamente com-
plejo, produjo en algunos casos, la rotura y pérdida de algunas trabéculas, por lo que se hizo
necesario seleccionar Unicamente las muestras con la geometria mds apropiada para su posterior
ensayo. Aquellas que fueron seleccionadas para el ensayo de compresién, fueron medidas con la
ayuda de un micrémetro de precisién.

Fig. 3.6. Probetas de hueso trabecular extraidas por troquelado

3.8



Capitulo 3. Caracterizacion mecdnica de los materiales

Para la caracterizacién mecdnica se utilizaron, en un principio, ensayos de compresién, realizados
en dos condiciones: compresion uniaxial y compresién confinada. Todos ellos fueron ejecutados
a temperatura ambiente (TA) utilizando una maquina estatica Instron MTS SMT3-166 de 5 kN de
capacidad a una velocidad de desplazamiento de las mordazas de 2.5 mm/min y utilizando un
extensometro tipo COD colocado entre los platos de compresidn para la medida de la deforma-
cion. La Fig. 3.7, muestra una imagen de uno de los ensayos de compresidon uniaxial.

Fig. 3.7. Imagen de un ensayo de compresion uniaxial

En algun caso, y al objeto de obtener mas datos del proceso de deformacion experimentado por
este tipo de hueso durante los ensayos de compresién uniaxial, se utilizaron técnicas de correla-
cion digital de imagenes para la medida de la deformacidn.

Para ello se utilizé un equipo de videocorrelacion GOM modelo Aramis 5M provisto de unas lentes
de 50 mm de distancia focal junto con un panel de calibracion CQCCP20 30x24.

El uso de este tipo de dispositivo permite medir el desplazamiento entre dos puntos cualesquiera
de la superficie de las probetas en cualquier direccidn, por lo que ademas de proporcionar valores
de deformacién entre dos trabéculas cercanas, permite obtener el coeficiente de Poisson del
hueso trabecular. Al igual que para los tendones, las superficies de las probetas fueron prepara-
das previamente, dotdndolas de un moteado. En la Fig. 3.8 se muestran varias imagenes de las
probetas y el equipo utilizado en dichos ensayos.
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Fig. 3.8. Imdgenes del dispositivo utilizado en los ensayos de compresion con videocorrelacion

Por su parte, los ensayos de compresién confinada (Fig. 3.9) se llevaron a cabo utilizando el mismo
equipamiento y proceso descritos anteriormente, pero dejando confinadas las probetas en el
mismo dispositivo con el que fueron extraidas de la laja de hueso correspondiente, cuyo esquema
se mostraba en la Fig. 3.5b. La probeta, confinada en el hueco interior del troquel, es sometida a
la acciéon de un punzdn cilindrico de didmetro idéntico al del interior del troquel. En este caso, y
dado que todo el proceso se produce en el hueco interior de una matriz metdlica, las deforma-
ciones sdlo pueden obtenerse utilizando el extensémetro COD.

Durante la realizacién de los ensayos, se registran las curvas carga-desplazamiento, que poste-
riormente seran analizadas para la obtencién de los parametros que mejor definan el comporta-
miento mecanico del hueso trabecular.
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A

Fig. 3.9. Imdgenes de ensayo de compresion confinada

En este punto, se hace necesario aclarar que, mientras que los ensayos de compresién uniaxial
son los normalmente utilizados en la caracterizacidn de este tipo de huesos, cuando se supone
gue su comportamiento puede ser descrito mediante un modelo plastico convencional, la ejecu-
cion de los ensayos de compresién confinada estaba enfocada a analizar si el comportamiento
mecanico del hueso trabecular podia ajustarse a un modelo de material mds complejo, denomi-
nado “crushable foam”, que se describira mas adelante, y que las referencias bibliograficas (Kelly,
2012; Kelly and McGarry, 2012) sefialaban como uno de los mas apropiados para describir el com-
portamiento de este tipo de hueso. De este modo, una vez realizados los ensayos de compresion
confinada, y obtenidos los parametros que describen el modelo de material, se hace necesario
realizar un tercer ensayo mecanico que permitird, ayudandonos de herramientas numeéricas, va-
lidar el modelo de material comparando las curvas experimentales del ensayo y las obtenidas a
través del modelo numérico.

Los ensayos seleccionados para ello fueron ensayos de indentacién o compresion localizada, en
los que una muestra prismatica de hueso era sometida a la accién de un cilindro de acero que
comprimia la parte central de una de las caras, encontrandose la cara opuesta completamente
apoyada sobre un plato de compresion, tal y como refleja la Fig. 3.10.

Estos ensayos se realizaron sobre tres probetas prismaticas de hueso trabecular (Fig. 3.11) de
medidas similares entre ellas (aproximadamente 35x15x10 mm) que fueron extraidas de lajas
longitudinales de la tibia, de modo que su direccion longitudinal coincidiese con la del hueso,
asegurando asi que la direccidn de la carga fuese siempre transversal.

Este ensayo, al igual que el ensayo de compresidn uniaxial, se realizé con la ayuda del sistema de
correlacién digital de imagenes (Aramis), que permitird comprobar, de un modo mucho mas pre-
ciso, cémo se va deformando la probeta conforme la carga crece. Como se ha explicado anterior-
mente, para poder utilizar este sistema, es necesario aplicar una pintura mate a la probeta de
color blanco y un moteado con pintura negra para que las cdmaras puedan seguir puntos de la
probeta con mayor facilidad. En este caso, la sangre y otro tipo de elementos que conforman el
hueso trabecular, dificulté la tarea del seguimiento de puntos.
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Fig. 3.10. Ensayo de indentacidn sobre hueso trabecular utilizando DIC

Fig. 3.11. Probetas de hueso trabecular en direccion longitudinal
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3.3.3  Hueso cortical

Como ya hemos visto en capitulos anteriores, las técnicas utilizadas en el intento de ca-
racterizacion del hueso cortical han sido muy variadas, no solo en cuanto a tipo de ensayo (trac-
cion, compresion, flexion, indentacidn, etc.), sino también en cuanto a la geometria y procedencia
de las probetas. Todo ello ha llevado a una gran profusion y confusién de resultados, que aun hoy
en dia no permiten poder definir, con la suficiente exactitud, las propiedades mecanicas concretas
de un determinado tipo de hueso, ni siquiera en humanos.

Teniendo en cuenta, ademds, que las propiedades del hueso cortical dependen fuertemente de
la zona analizada, tal y como se explica en el capitulo 2, y que la zona de interés en esta investi-
gacion (cercana a la cabeza de la tibia) tiene una geometria muy compleja, que no permite obte-
ner probetas convencionales, el ensayo miniatura de punzonado o “Small Punch Test” (SPT), pa-
rece perfilarse como un candidato apropiado en la caracterizacién de este tipo de material, ma-
xime cuando ya ha sido aplicado con éxito en la caracterizacidn de materiales con comportamien-
tos mecdnicos mas diversos (Rodriguez et al., 2016b, 2016a, 2014) , incluidos los ceramicos
(Quintana et al., 2019) cuyo comportamiento parece ser muy similar al del hueso cortical (Sarkar
et al., 2008). Este ensayo, cuyas caracteristicas generales se han descrito en el capitulo 2, emplea
probetas de muy pequefio tamafio que son sometidas a la accidon de un punzén metalico de ca-
beza semiesférica de 2.5 mm de didmetro, que las deforma obligandolas a pasar por un agujero
de 4 mm de didmetro. Durante el ensayo se registran los valores de carga aplicada y desplaza-
miento del punzén, obteniéndose una curva caracteristica tipica de cada tipo de material
(Rodriguez et al., 2016a, 2016c).

La Fig. 3.12 recoge un esquema con la geometria y dimensiones principales del dispositivo utili-
zado en este trabajo, concebido y desarrollado por el grupo de investigacién SIMUMECAMAT de
la Universidad de Oviedo. Este dispositivo se encuentra acoplado a una maquina estatica MTS de
5 kN de capacidad de carga y para la medida precisa del desplazamiento del punzdn, se utiliza un
extensometro MTS tipo COD de 12 mm de recorrido.

Load from
P testing machine

Punch

RD o
v I_ p—
O —————— —_—
R /f J e T
LN COD type

Supporting Ring displacement register

Fig. 3.12 Ensayo SPT. Configuracion sin pisador (Quintana et al., 2019)

En primer lugar, se llevaron a cabo estos ensayos sobre probetas extraidas, mediante aserrado,
de la zona de la diéfisis de tibias y fémures previamente descongelados (Fig. 3.13). Pese a que la
tibia es el hueso que resulta de mayor interés en esta investigacion, se decidié realizar el mismo
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proceso experimental sobre probetas de fémur para comprobar las posibles diferencias de com-
portamiento entre ambos tipos de hueso. Las muestras, con unas dimensiones aproximadas de
10x10 mm (ver Fig. 3.14.a) fueron posteriormente sometidas a un suave proceso de pulido, me-
diante el uso de papel de lija fino, hasta alcanzar el espesor deseado (lo mas préximo posible a 1
mm). Es necesario aclarar que el pulido de la probeta se realizé por la zona de la probeta que va
a estar en contacto con el punzdn (superficie interior del hueso), de modo que la zona de interés
(superficie exterior del hueso) fuese la sometida a esfuerzos de traccion.

Fig. 3.13. Zona de extraccion de las probetas de hueso cortical

Conseguida la geometria deseada, la probeta se coloca en la matriz de modo que la superficie del
hueso que se desea caracterizar (superficie exterior del hueso) sea la que queda finalmente so-
metida a esfuerzos de traccion (cara opuesta a la de contacto con el punzdn). La Fig. 3.14.b recoge
una imagen de la probeta colocada en el dispositivo inferior del equipo de ensayo (el agujero de
la matriz se encuentra debajo de la probeta), mientras que la Fig. 3.14.c recoge un momento del
ensayo. Los ensayos se realizaron a una velocidad de desplazamiento del punzén de 1 mm/min.

| wuwﬂfﬁl_l.\ﬂJJJ

Fig. 3.14. Ensayo SPT: a) muestras SPT hueso cortical, b) disposicion de muestras sobre matriz
SPT, c) instantdnea del ensayo SPT
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Durante el curso de los ensayos se recogen los datos carga-desplazamiento del punzdén. Teniendo
en cuenta que es la primera vez que el ensayo SPT se aplica en la caracterizacion de este tipo de
material, en funcién de la forma exhibida por las curvas SPT, se tomaron las decisiones que se
consideraron mas apropiadas en cuanto al tipo de comportamiento global (eldstico u elasto-plas-
tico) del hueso y a los posibles pardmetros a calcular.

Ademads, seleccionado el comportamiento global del hueso, y con la ayuda de herramientas de
calculo por elementos finitos, se aplicd un método inverso para poder obtener los pardmetros
caracteristicos. Es decir, se realizé un modelo numérico que simula el ensayo y en el que los pa-
rametros que definen el material se van ajustando hasta que los resultados del modelo coinciden
con los experimentales.

Para ello, se modificé el modelo numérico existente para materiales ceramicos (Quintana et al.,
2019) afadiendo en este caso el fijador que empotra la probeta contra la matriz. Este modelo
define el material de la probeta como elasto-perfectamente plastico. Se utilizé en todos los casos
un coeficiente de Poisson de 0.35, mientras que mddulo de Young y el limite eldstico se fueron
variando hasta conseguir que la curva numérica se aproximase lo mas posible a la experimental.

El problema se definié como axisimétrico y en él se describieron geométricamente tanto la pro-
beta de hueso cortical como la matriz, el fijador y el punzén del equipamiento SPT. Salvo la pro-
beta, todos los elementos se modelan como sélidos rigidos para simplificar el calculo. Se afiaden
unas condiciones de contorno para fijar el movimiento del punzdn sobre la probeta simulando el
ensayo. Para el mallado de la probeta se utilizaron elementos tipo CAX4R, de cuatro nodos con
elementos axisimétricos con integracion reducida, siendo el mallado mas fino en la zona de con-
tacto con el punzdn. Ademads, entre los elementos que componen el equipamiento, se ha utilizado
contacto tipo “hard contact” en la direccion normal y sin friccién en la direccién tangencial. Se ha
definido un coeficiente de friccidn entre la probeta y los elementos metalicos del ensayo de 0.1y
tipo “penalty” en la direccion tangencial mientras que se ha mantenido “hard contact” en la di-
reccion normal. Se lleva a cabo, por tanto, una comparacion de la curva carga-desplazamiento
experimental y numérica hasta dar con el médulo de Young que mejor ajusta la curva numérica a
la experimental. Del modelo se extrae la curva carga-desplazamiento del punzén. La curva numé-
rica que mejor se ajuste a los resultados experimentales sera la obtenida con los parametros que
mejor describan el hueso cortical.

Fig. 3.15. Modelo numérico ensayo SPT para probetas de hueso cortical
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Aunque el ensayo SPT resulta, por su sencillez y coste, muy interesante para caracterizar el hueso
cortical, el analisis de su aplicabilidad necesita del apoyo de otros ensayos, que se encuentren
mucho mas establecidos en la determinacién de las caracteristicas mecdnicas de este tipo de
hueso y nos permita validar ain mas los resultados obtenidos.

En base a ello, se realizaron ensayos de microindentacion en la Universidad de Cantabria (Diego
et al., 2013) sobre los bordes laterales de algunas de las probetas que previamente habian sido
ensayadas mediante SPT, ya que estos bordes no se ven afectados por el ensayo.

El dispositivo utilizado para los ensayos de microindentacion ha sido un Dynamic Ultra Micro
Hardness Testers modelo DUH-211/211S. La técnica consiste en estudiar el comportamiento
frente a la indentacion de la muestra a estudiar, registrando, mientras se produce la indentacién
y también cuando se retira el indentador, los valores de fuerza frente a profundidad de penetra-
cion. A partir de esos datos se obtiene la dureza, el mddulo eldstico y el trabajo realizado durante
la indentacién, todo ello siguiendo la norma ISO 14577-1 (Instrumented indentation test for hard-
ness). La resolucidn del equipo en la medida de la carga es de 0.196 uN, lo que permite medir la
resistencia del material en zonas muy pequefias y superficiales. La profundidad de la indentacion
tiene un rango de medida de entre 0.0001 pm y 10 pm.

En el ensayo de ultra microindentacién, la fuerza aumenta de forma constante, desde 0 hasta la
fuerza maxima seleccionada (en este caso 150 mN) y luego se inicia la descarga, en periodos de
10 s para la carga y 5 s para la descarga. Durante el ensayo, también se mide la dureza dinamica
y las correspondientes a la deformacién pldstica y elastica. El esquema general del proceso se
describe en se puede ver en la Fig. 3.16. Se han llevado a cabo cinco microindentaciones sobre
cada una de las seis muestras de hueso cortical seleccionadas
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Fig. 3.16. Ensayo de microlndentacion (Shimadzu, 2009)

3.3.4 Caracterizacion mecanica de tornillos interferenciales

En cuanto a los tornillos (de la casa comercial Smith&Nephew®), que son de un material
compuesto por un 75% de PLA y un 25% de HA.

La caracterizacion mecanica de los tornillos se realizé mediante analisis inverso, haciendo uso
tanto de técnicas experimentales como numéricas.

3.16



Capitulo 3. Caracterizacion mecanica de los materiales

Para ello se procedid en primer lugar a caracterizarlos geométricamente, al objeto de crear el
modelo geométrico mas preciso posible mediante un software de modelado 3D. La Fig. 3.17 re-
coge una imagen de dicho modelo.

Fig. 3.17. Caracterizacion dimensional del tornillo interferencial

Con el modelo numérico se pretende reproducir el ensayo de compresidn, ensayo que se utilizd
para caracterizar experimentalmente el tornillo. Dada la geometria del tornillo, que impedia la
extraccion de cualquier otro tipo de probeta, se decidié ensayar a compresion el tornillo com-
pleto, presionandolo lateralmente, e intentando simular, en el laboratorio, el proceso de carga al
gue estos tornillos se ven sometidos tras la reconstruccién LCA. La Fig. 3.18 recoge una instanta-
nea de uno de estos ensayos, que se realizaron con el mismo equipamiento y parametros con los
gue se realizaron los ensayos de compresién uniaxial en el hueso trabecular.

Fig. 3.18. Ensayo de compresion lateral al tornillo interferencial

Por su parte, la simulacion se llevd a cabo utilizando el software comercial de Elementos Finitos,
ABAQUS® v6.12, utilizando un modelo bidimensional (Fig. 3.19) y considerando las mordazas de
la maquina como sdlidos rigidos, por simplicidad. El tornillo, de didmetro 7mm y 25mm de longi-
tud (didmetro interno 4mm) fue mallado con 20000 elementos four node plane strain tipo CPEA4.
Supuesto el comportamiento del material del tornillo eldstico-lineal, el mddulo elastico del ma-
terial del que esta compuesto se calcula como aquel valor para el que el modelo numérico mues-
tra un mejor ajuste con la curva carga-desplazamiento obtenida experimentalmente.
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Fig. 3.19. Modelo numérico del ensayo de compresion del tornillo interferencial

3.4 Resultados y discusion

A continuacion, se detallardn los resultados obtenidos y calculados a partir de los datos de
los ensayos realizados a cada uno de los elementos que intervienen en la reconstruccion del Li-
gamento Cruzado Anterior. Los resultados obtenidos con cada tipo de material, serdn analizados
y discutidos con el fin de definir el modelo de comportamiento mds adecuado en cada caso, asi
como los pardmetros que definirdn estos modelos.

3.4.1 Tendones

En el caso de los tendones, cabe sefialar en primer lugar, lo dificil que resulté obtener
resultados validos. Asi, y aunque el nimero de ensayos realizados fue elevado, la ocurrencia de
diversas anomalias en el curso de los mismos (deslizamiento del tenddn respecto a la mordaza,
pérdidas de marcas de referencia, roturas prematuras en zonas cercanas a las mordazas, variacion
de la seccién a lo largo de la longitud del tenddn, etc.), llevé a que el nimero de ensayos que
pudieran considerarse validos se redujeran a tres. En la Fig. 3.20 se muestra una imagen de uno
de los tendones que fallé por la zona de sujecidn.

Otro problema asociado a las especiales caracteristicas del material analizado, fue la dificultad
para poder recoger los valores de deformacién hasta el final del ensayo. La Fig. 3.21 recoge dos
imagenes de la gran deformacion que tiene lugar en el curso del ensayo. El problema con este
comportamiento es que, en cierto punto del ensayo, se llega a producir la pérdida de las marcas
de referencia (motas en la superficie del tenddn), haciendo imposible el seguimiento completo
de la deformacién por parte del equipo de video-correlaciéon. Un ejemplo de este comporta-
miento se muestra en las fotografias de la Fig. 3.21. No obstante, a partir de ciertos valores de
deformacién, no hay una gran diferencia entre las medidas del extensémetro y las proporciona-
das por el actuador de la maquina de ensayo, por lo que en ciertos casos es posible completar la
curva de comportamiento haciendo uso de esos datos.
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Fig. 3.21. Imdgenes de los tendones durante el ensayo de traccion uniaxial

La Fig. 3.22.a, recoge, a modo representativo, la curva tensidn-deformacion correspondiente a
uno de los ensayos que pueden considerarse validos. En el caso de los tres ensayos validos, los
tendones no mostraban grandes variaciones de seccién a lo largo de su longitud, por lo que los
valores de tensidn se calcularon haciendo uso del valor medio de dicha area. En cuanto a los
valores de deformacién axial, se calcularon tomando como referencia dos marcas que se encon-
traran en una zona de seccidn practicamente constante y que pervivieran en la superficie del
tenddn durante el maximo tiempo de ensayo posible.
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Como puede observarse, el aspecto de la curva tensién-deformacién obtenida, refleja un com-
portamiento semejante al correspondiente a un material hiper- viscoelastico.
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Fig. 3.22. Curva tension-deformacion representativa de los tendones ensayados (a); Distribucion
de tensiones en Aramis (b)

La forma en la que van rompiendo las fibras durante el ensayo hace comprender mejor el reparto
de tensiones en cada una de ellas. No todas las fibras soportan la misma tensidn durante la apli-
cacion de la fuerza. En la Fig. 3.22.b, que representa en cédigo de colores el reparto de tensiones
en el tenddn, siendo las zonas mas cargadas las representadas en color rojo, se puede ver este
fendmeno de forma directa, el reparto de la carga no es homogéneo y por ese motivo, romperan
unas antes que otras.

Como ya pusieron de manifiesto otros autores (Johnson et al., 1996; Puso and Weiss, 1998) la
respuesta de los tendones es claramente no lineal, exhibiendo una primera zona en la que se
producen grandes deformaciones a cargas practicamente constantes para pasar gradualmente a
necesitar un mayor incremento de carga para poder deformarse, y este endurecimiento es con-
tinuo hasta la rotura del tenddn.

Es en la primera zona de la curva en la que se supone que el tenddn trabaja en condiciones nor-
males, y se considera que, en esa zona, las fibras que constituyen el tendén simplemente sufren
un posicionamiento en la direccién de la carga. Una vez enderezadas las fibras, estas comienzan
a deformarse elasticamente, necesitando una fuerza de mayor magnitud para conseguirlo y dada
la naturaleza viscoelastica de ligamentos y tendones, la zona elastica es no-lineal. Por ultimo, lle-
gados a ciertos valores de tensién y deformacion, las fibras comienzan a fallar gradualmente (ver
Fig. 3.22.a), hasta que se produce la rotura total del ligamento.

Dado que el comportamiento exhibido por los tendones es semejante al observado por otros
autores para este tipo de materiales (Calvo et al., 2007; Pefa et al., 2007; Weiss et al., 1995; Weiss
and Gardiner, 2001), los datos experimentales obtenidos, seran introducidos en un modelo ma-
temadtico del material, especialmente creado por investigadores de la Universidad de Zaragoza
(Calvo et al., 2007; Pefia et al., 2007) para reproducir el comportamiento de tejidos blandos como
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los aqui utilizados. Este modelo emplea una funcién de densidad de energia de deformacién para
reproducir la parte eldstica del material considerando Unicamente el tramo exponencial. El citado
modelo matemadtico permite la obtencién de una serie de coeficientes que serdn introducidos en
la subrutina que representa al material del tenddn permitiendo de esta forma, reproducir fiel-
mente el comportamiento de este tejido. La descripcién de este modelo se llevarad a cabo en el
capitulo 4.

3.4.2 Hueso trabecular

A continuacién, se describen y comentan los resultados obtenidos tras la caracterizacién
mecanica del hueso trabecular porcino, agrupando dichos resultados por tipo de ensayo de com-
presion utilizado (uniaxial o confinado).

Ensayos de compresidén uniaxial

Las Fig. 3.23 y Fig. 3.24 recogen algunas de las curvas tensidon-deformacion obtenidas tras los
ensayos de compresion uniaxial de probetas procedentes de secciones de tibia, cuando la carga
de compresidn se aplica en direccion longitudinal (paralela al eje longitudinal del hueso) y trans-
versal (perpendicular a dicho eje), respectivamente. Los valores representados corresponden a la
tensidn aparente (para su célculo se utiliza la seccién transversal total de la probeta) y la defor-
macion obtenida del extensdémetro COD.

Como puede observarse, tanto en una direccién como en otra, este tipo de hueso exhibe inicial-
mente un comportamiento elastico lineal hasta que se alcanza un cierto valor de tension, la rela-
cion tension-deformacion deja de ser lineal y sobreviene un palier plastico en el que la tension
practicamente se mantiene constante hasta que, tras una considerable deformacidn, se produce
un endurecimiento debido a la densificacion del hueso. Este comportamiento, ya observado por
otros investigadores, se explica en virtud de la estructura trabecular de este tipo de hueso, que
hace que se comporte como una espuma (Reilly and Burstein, 1975).

No obstante, una vez eliminados los casos en los que el fallo estaba claramente influido por ano-
malias geométricas en la probeta, la Tabla 3.1 recoge lo valores medios y la desviacién estandar,
tanto del médulo elastico, E, como de la tension de cedencia, oy, calculada ésta como la tensidn
para la que se inicia el palier plastico. Sefialar que los valores del mddulo eldstico reflejados en
dicha tabla han sido calculados, como ya se ha comentado, con los valores de deformacién obte-
nidos utilizando el extensémetro COD. La Tabla 3.1., también recoge el valor del coeficiente de
Poisson, v, obtenido en aquellos ensayos en los que se utilizé correlacién digital de imagenes
(DIC).
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Fig. 3.23 Curvas compresion-deformacion de tibia trabecular longitudinal
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Fig. 3.24 Curvas compresion-deformacion de tibia trabecular transversal
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A la vista de estos resultados, y como ya aseveraron otros investigadores (Dorogoy et al., 2017;
Wirtz et al., 2000), el hueso trabecular porcino muestra una clara anisotropia, exhibiendo una
rigidez longitudinal que practicamente triplica a la mostrada en la direcciéon transversal junto con

el doble de resistencia. El coeficiente de Poisson, sin embargo, no muestra diferencias significati-

vas en funcion de la direccién de medida.
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Tabla 3.1 Valores mecdnicos caracteristicos de la tibia trabecular en ambas direcciones ortogonales

Tibia longitudinal Tibia transversal

E (MPa) oy(MPa) E (MPa) oy(MPa)
Specimen 1 177.96 6.3 60.18 1.61
Specimen 2 75.9 3.39 80.72 2.22
Specimen 3 99.47 4.73 67.98 2.03
Specimen 4 347.75 4.63 90.48 2.84
Specimen 5 65.8 4.68 93.58 2.9
Specimen 6 368.78 6.19 62.66 2.74
Specimen 7 364.95 6.4 54.54 2.7
Specimen 8 260.39 5.43 73.79 3.09

304483 5.2+1.05 72.9+14.2 2.5+0.51

v 0.25+0.02 0.27+0.02

Sefialada la elevada dispersion de resultados, tal y como apuntaban autores como (Goldstein,
1987; Goldstein et al., 1983; Keaveny et al., 2004; Keaveny and Hayes, 1993; Wang, 2001), inhe-
rente a la caracterizacidn de este tipo de hueso, ésta puede agudizarse aiin mas si los resultados
comparados proceden de ensayos en los que se utilizan distintas metodologias de obtencién de
datos, como, por ejemplo, el procedimiento que se utilice para medir la deformacion. Asi, la Fig.
3.25 recoge las curvas tensidn-deformacién obtenidas en el ensayo de la misma probeta, pero
procedente de los dos sistemas de medida utilizados: extensdmetro COD y DIC. Ademas, en el
caso del sistema DIC se comparan los resultados obtenidos utilizando diferentes longitudes ini-
ciales, Lo, de medida.
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Fig. 3.25. a) Curvas tension-deformacion DIC vs COD; b) Zona de medida de deformaciones
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La Tabla 3.2, recoge los valores del médulo eldstico obtenido en funcién de la longitud inicial de
medida. Como puede observarse, el valor del parametro E, aumenta conforme disminuye la lon-
gitud inicial entre puntos. Cuando se utiliza el sistema DIC, las medidas, ademas de poder reali-
zarse entre puntos muy concretos y cercanos (con muy pocas trabéculas intermedias), también
disminuye la influencia de las posibles imperfecciones geométricas de la probeta (pequefias des-
alineaciones, falta de paralelismo entre caras planas, etc.) que si detectaria el extensémetro COD,
situado entre los dos platos de compresién. De este modo, el uso de un sistema u otro, e incluso
la utilizacion de una longitud de referencia u otra cuando se utiliza DIC, hacen que los valores
obtenidos en la medida del mddulo elastico lleguen a ser del doble que los obtenidos a través de
un método mads tradicional como es un extensdmetro, y no dejemos de pensar qué valores se
obtienen cuando no se utiliza siquiera extensdémetro y las medidas se obtienen directamente a
partir del desplazamiento de las mordazas del equipo de ensayos, como sucede en algunas inves-
tigaciones (Gan et al., 2010; Turner and Burr, 1993). Se suma, pues, otra razon para la elevada
dispersion de resultados reflejada en la bibliografia, y se magnifica la conveniencia de describir,
de forma muy precisa, el procedimiento utilizado en la obtencién de los pardmetros mecanicos,
de cara poder correlacionar unos valores con otros.

Tabla 3.2. Valores de mddulo eldstico en funcion del método utilizado y la longitud de referencia

Método CcoD DIC1 DIC 2 DIC3 DIC4
Lo (mm) 11.3 9.38 6.84 4.33 1.37
E (MPa) 154 319 384 398 441

Por su parte, y Unicamente con el objeto de comparar posibles similitudes o diferencias entre
huesos de distinta procedencia, se realizaron ensayos de compresion sobre algunas probetas pro-
cedentes de fémures porcinos. Las Fig. 3.26 y Fig. 3.27, muestran las curvas tensidon-deformacion
obtenidas, tras el ensayo a compresidon de hueso trabecular femoral, ensayado en direccion lon-
gitudinal y transversal, respectivamente. Los valores de deformacién en estos ensayos proceden
del extensémetro COD. Se observa la semejanza, en cuanto a forma, de estas curvas con las ob-
tenidas con el hueso trabecular tibial. También se hace notar la clara anisotropia exhibida por
este tipo de hueso. En cuanto a propiedades mecanicas, como se recoge en la Tabla 3.3, el hueso
femoral parece ligeramente mds resistente que el tibial en direccién longitudinal no mostrando
diferencias significativas en direccion transversal. El médulo elastico obtenido en ambas direccio-
nes no es significativamente diferente del trabecular. Hemos de sefialar, no obstante, que el nu-
mero de muestras femorales ensayadas y dadas como vaélidas, en direccion transversal ha sido
demasiado reducido, por lo que estos valores han de tomarse con precaucion.
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Fig. 3.26. Curvas compresion-deformacion fémur trabecular longitudinal (corte transversal)
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Fig. 3.27. Curvas compresion-deformacion fémur trabecular transversal (corte longitudinal)

La Tabla 3.3 resume las caracteristicas mecdanicas a compresion de este tipo de hueso pudiendo
comparar estos resultados con los obtenidos por otros autores (Burgers et al., 2008; Keaveny et
al., 2001).
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Tabla 3.3. Valores mecdnicos caracteristicos del fémur trabecular

Ensayos de compresion confinada

Fémur longitudinal Fémur transversal

E (MPa) oy(MPa) E(MPa) | ov(MPa)
Specimen 1 206 6.09 124.77 2.81
Specimen 2 232 7.46 40 2.08
Specimen 3 155 7.31 31 1.85
Specimen 4 132 4.66
Specimen 5 117 2

181+46.3 6.38+1.3 |65.01+51.9 | 2.24+0.5

La Fig. 3.28 muestra las curvas obtenidas en los ensayos de compresién confinada de probetas

procedentes de hueso trabecular tibial, cargadas en direccidn transversal. El hecho de haber rea-

lizado este tipo de ensayos Unicamente en direccidn transversal, se debe a la escasez de material,

gue ha llevado a decidir utilizar esta direccién como representativa, al ser la que exhibe la menor

rigidez y resistencia. Esta figura también recoge, a modo de comparacion, una curva representa-

tiva de los ensayos de compresidn uniaxial.
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Fig. 3.28. Curvas representativas de los ensayos de compresion confinada vs uniaxial

A la vista de esta figura, sefialar en primer lugar, que también en este caso vuelve a ponerse de
manifiesto la elevada dispersién de resultados obtenidos. Ademas, la forma de las nuevas curvas
es muy similar a las de compresidn uniaxial, si bien tanto la rigidez inicial como la resistencia a

cedencia de las probetas ensayadas a compresién confinada es superior.
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El valor medio de la pendiente inicial en los ensayos de compresidn confinada es de 106£38 MPa,
y el de la tensién de cedencia es 0ycon=5.1+1.5 MPa (practicamente el doble del obtenido en los
ensayos uniaxiales).

Ensayos de indentacion

La Fig. 3.29 muestra las curvas carga-desplazamiento del cilindro de carga, obtenidas tras los en-
sayos de indentacién sobre hueso trabecular porcino. Las diferencias exhibidas entre unas pro-
betas y otras, aunque parecen notables, pueden explicarse en virtud tanto de diferencias dimen-
sionales entre ellas (ndtese que el gréfico es Fuerza-desplazamiento) como de que los huesos de
procedencia de las mismas pertenezcan a diferentes individuos.
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Fig. 3.29. Curva carga-desplazamiento del ensayo de indentacion sobre hueso trabecular

Por su parte, la utilizacidn del equipo de correlacion nos ha permitido analizar el estado de defor-
macion de cada probeta conforme transcurre el ensayo. Asi, y tomando como referencia una de
las probetas ensayadas (T3) eliminando de ella la zona inicial de asentamiento de la herramienta,
la Fig. 3.30 recoge el estado de deformaciones de la superficie lateral de dicha probeta en varios
instantes del ensayo, siendo interesantes, sobre todo, aquellos asociados a un cambio en la pen-
diente de la curva, resaltados con marcadores verdes y bajo la denominacién de St, correspon-
diente al stage de Aramis al que pertenecen.

Como se puede apreciar en la Fig. 3.30, la probeta de hueso trabecular se va deformando a me-
dida que aumenta la aplicacidn de la carga a través del cilindro. Asi, en la imagen St 114 se puede
ver la zona donde empiezan a concentrarse las tensiones y hacia dénde aumentan, practicamente
en la propia direccién de la carga. Esta probeta alcanza su valor maximo de carga en el punto
correspondiente a la imagen St 268, punto en el que la probeta se considera rota y tras el cual, la
carga cae en picado. La imagen St 302 corresponde a un cambio de pendiente en la caida de la
carga, lo que puede corresponder a una rotura de las ultimas trabéculas que ofrecian resistencia
hasta ese momento. Se puede observar la pérdida de zonas de medida durante el progreso de
aplicacion de la carga, debido en gran parte a la expulsidon de la probeta de sangre y médulay,
por tanto, la pérdida de pintura en esas zonas.
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Fig. 3.30. Estado de deformaciones de la probeta de hueso trabecular porcino sometida a un en-
sayo de indentacion con ARAMIS

Tanto estas curvas como los datos de profundidad de indentacion del cilindro sobre el hueso pro-
porcionados directamente por el equipo de correlacién, seran las que posteriormente se compa-
ren con los resultados obtenidos del modelo de elementos finitos que reproducird estas mismas
condiciones de ensayo utilizando el modelo constitutivo ajustado de acuerdo a los resultados de
los ensayos de compresién uniaxial y confinada. En el apéndice 5 se puede ver la correspondencia
entre los diferentes cambios de pendiente en la curva carga-desplazamiento con el estado de la
probeta en ese preciso instante.
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3.4.3 Hueso cortical

La Fig. 3.31 muestra las curvas obtenidas tras el ensayo SPT de las primeras muestras de
hueso cortical extraidas de tibias (Fig. 3.31a) y fémures porcinos (Fig. 3.31b). Aunque se advierten
diferencias entre algunas de las curvas, estas son debidas, fundamentalmente, a diferencias en el
espesor de las probetas ensayadas, imposibles de evitar mediante el proceso manual de prepa-
racion de las muestras llevado a cabo en este trabajo.
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Fig. 3.31. Curva Carga-desplazamiento hueso cortical. a) Tibias; b) Fémures
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Como puede observarse, salvo por la presencia de una pequefia zona cdncava inicial, debida a
fendmenos de asentamiento de las muestras e indentacion del punzén, el comportamiento de
este tipo de hueso puede considerarse elastico-lineal hasta que se alcanza un cierto valor de carga
y comienza un periodo de cedencia que se alarga en mayor o menor grado hasta que la carga
comienza a caer progresivamente. Este comportamiento puede considerarse parecido al mencio-
nado por otros autores para este tipo de hueso, aunque debemos tomarlo con prudencia, dado
que el elevado espesor de estas primeras muestras hace que, ademas de a un estado de flexion
biaxial, estas muestras se vean sometidas a una pequeiia indentacién del punzén, como puede
verse en la Fig. 3.32.

Fig. 3.32. Aspecto de la rotura de una probeta SPT de hueso cortical (tibia)

No obstante, y al objeto de comparar el comportamiento del hueso en funcion de su procedencia,
se han obtenido las pendientes de las curvas en la zona lineal (Slope) y el valor de la carga méxima
(Pmax), cuyos valores, tras eliminar el efecto del espesor de las probetas, t, utilizando los valores
de Slope/t y Pmax/t?, se recogen en la Tabla 3.4, para los dos tipos de hueso cortical analizados.
Como puede verse, e independientemente de la validez de esos parametros SPT en la determina-
cion de los correspondientes pardmetros de traccion, puede afirmarse la mayor rigidez y resis-
tencia del hueso cortical tibial frente al femoral, con diferencias significativas en ambos pardme-
tros.

Tabla 3.4. Pardmetros mecdnicos caracteristicos del hueso cortical. Tibia y fémur porcinos

Tibia Fémur
Slope/t (MPa) Pmax/t? (MPa) | Slope/t (MPa) Pmax/t? (MPa)
Specimen 1 1043.66 151.01 416.37 95.65
Specimen 2 888.55 128.28 707.63 111.84
Specimen 3 922.82 141.84 785.01 114.12
Specimen 4 982.464 144.13 896.65 102.56
959.3+68.2 141.349.5 701.4+205.2 106.04+8.54
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Por su parte, la Tabla 3.5 recoge los resultados obtenidos tras los ensayos de microindentancién
practicados sobre estos hueso. Los resultados que se muestran son los aportados por el disposi-
tivo de medida en cuanto a profundidad de la indentacién (h), fuerza maxima de indetancién
(Fmax), durezas tipo Martens (HM), de indentacién (Hit) o Vickers (HV). El médulo elastico del ma-
terial indentado sera el correspondiente al a columna denominada como Ej;.. Como puede obser-
varse, el mddulo eldstico del hueso cortical, obtenido mediante ensayos de microindentacion, se
encuentra en un rango comprendido entre 5.5GPa y 8.7GPa aproximadamente.

Tabla 3.5. Resultados del ensayo de microindentacion sobre hueso cortical

Fmax (MN) | hmax (um) (N/l-rIanz) Hit (N/mm?) Hv (N/mm?) Eit(MPa)
Specimen 1 150.31 4.1589 249.312 405.163 37.437 1.07E+04
Specimen 2 150.27 5.4238 134.845 246.839 22.808 5.49E+03
Specimen 3 150.27 4.7782 187.511 301.89 27.895 8.71E+03
Specimen 4 150.26 4.5998 193.613 352.914 32.609 7.08E+03
Specimen 5 150.31 4.4683 206.973 376.799 34.816 7.40E+03
Specimen 6 150.28 4.814 183.516 302.474 27.949 7.99E+03

150.28+0.02 | 4.7+0.4 192437 331458 30.5815.3 7.89E+0311.7E+03

Con objeto de conocer mas sobre el comportamiento de este tipo de hueso bajo condiciones de
punzonado, se realizaron mds ensayos SPT sobre nuevas muestras, extraidas, esta vez, Unica-
mente de tibias porcinas, y prestando especial atencion, en que todas las probetas tuvieran un
espesor lo mas ajustado posible a 1mm, para intentar minimizar el efecto indentador del punzoén
frente a la flexion biaxial del ensayo SPT. Los resultados obtenidos sobre probetas extraidas de
dos tibias distintas, se muestran en la Fig. 3.33. En este caso, y aun teniendo unos espesores muy
semejantes, el comportamiento exhibido por las probetas procedentes de un hueso u otro es
claramente diferente, mostrando una mayor resistencia y rigidez las muestras procedentes de la
Tibial que de la Tibia2, lo que refleja la diferencia que puede haber en el comportamiento meca-
nico de huesos procedentes de dos individuos distintos aun de la misma especie y edad seme-
jante.

Con el propésito de tener mas datos de estos materiales, y aceptando que el comportamiento en
la zona inicial es eldstico, se ha calculado la carga donde la relacion carga y desplazamiento deja
de ser lineal (P,) y se ha aplicado la teoria de placas para calcular el valor de la tensién correspon-
diente mediante la propuesta de Timoshenko (Timoshenko and Goodier, 1970; Timoshenko and
Woinowsky-Krieger, 1959)(Expresién 3.1).

oy = [(1 +v) (0.485 *In (%) + 0.52) + 0.48]5—32' (3.1)
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Donde v es el coeficiente de Poisson del material, R, el radio del agujero de la matrizy t el espe-
sor de la probeta. En este caso se utilizd un coeficiente de Poisson de 0.3, al ser el valor mas citado
en la bibliografia(Lai et al., 2015; Rupin et al., 2008). El valor de P, se ha obtenido aplicando el
método P5%, como el valor de interseccién de la curva con una recta cuya pendiente es un 5%
inferior a la zona elastica inicial. Los resultados obtenidos se recogen en la Tabla 3.6.
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Fig. 3.33. Curvas SPT de hueso cortical tibial procedente de dos tibias diferentes

Tabla 3.6. Resultados ensayos SPT sobre muestras tibiales

P, (N) g, (MPa) Py(N) @,(MPa)
Tibia 1_A1 80 103
78.5+2 97.5+7
Tibia 1_C1 77 92
Tibia 2_A4 55 76
Tibia 2_A6 45 60 505 67+7
Tibia 2_A7 50 64

Por su parte, las Fig. 3.34 y Fig. 3.35 recogen, respectivamente las curvas experimentales carga-
desplazamiento de la tibia 1 y la tibia 2, junto con las obtenidas tras la simulacién numérica del
ensayo SPT.

Las simulaciones numéricas se han realizado suponiendo un modelo de comportamiento elastico-
perfectamente plastico del hueso cortical, pero utilizando distintos valores tanto de médulo elds-
tico como de limite de cedencia. Los valores de estos dos pardmetros utilizados en los modelos y
representados en las Fig. 3.34 y Fig. 3.35, se resumen en la Tabla 3.7.

Como puede observarse, en el caso de la Tibial (Fig. 3.34), el valor del médulo elastico que mejor
ajusta las curvas a las experimentales en la zona lineal inicial es el de 5 GPa (T1_C1 E5Sy80y T1_A1l
E5Sy70). Para el caso de la tibia 2 (Fig. 3.35), el valor del médulo eldstico que mejor ajusta el
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comportamiento experimental es algo mas bajo (E=4GPa, T2_A7 E4Sy35). Asi pues, el rango de
valores de mddulo elastico obtenido, aunque mas bajo, es semejante a los obtenidos en los en-
sayos de microindentacion, teniendo en cuenta, ademas, que la direccion de medida en ambos
ensayos no es la misma.

En cuanto al valor del limite eldstico estimado numéricamente, parece que éste podria encon-
trarse entre los 70-80 MPa para el caso de la Tibia 1 y sobre los 40-50MPa para la Tibia 2, valores
muy préximos a los predichos aplicando la ecuacién de Timoshenko (Timoshenko and Goodier,
1970). Estos resultados apuntan al ensayo SPT como un prometedor método en la caracterizacion
mecanica de este tipo de hueso, siempre asumiendo la simplificacidn que de partida se establece
al considerar el hueso como isétropo.
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Fig. 3.34. Comparativa curva experimental Tibial con andlisis numérico
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Fig. 3.35. Comparativa curva experimental Tibia2 con andlisis numérico
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Tabla 3.7. Valores de los pardmetros elasto-pldsticos utilizados en las curvas numéricas representa-
das en las Fig. 3.34 y Fig. 3.35

Tibia 1 Tibia 2
Designacion Designacion
E (GPa) g, (MPa) E (GPa) | o, (MPa)
T1_A1E5 Sy55 5 55 T2 A7 E2 Sy55 2 55
T1_A1E5 Sy70 5 70 T2 A7 E3 Sy55 3 55
T1_C1 E5 Sy80 5 80 T2_A7 E4 Sy35 4 35
T1_C1E8 Sy100 8 100 T2_A7 E4 Sy45 4 45
T2_A7 E5 Sy55 5 55
T2_A7 E5 Sy60 5 60
T2_A7 E6 Sy100 6 100

Los resultados obtenidos son muy semejantes a los publicados por otros investigadores para este
tipo de hueso (Feng et al., 2012; YuSheng Chang, 2015). Como se puede imaginar, las propiedades
del hueso cortical no solo dependen de la especie analizada, sino también de la edad del indivi-
duo, sexo y zona anatdmica de estudio. Asi, por ejemplo, se puede ver cdmo el mddulo elastico
del hueso cortical comunmente utilizado para humanos es de entre 14 y 17 GPa y que este mo-
dulo ird variando con la edad del individuo (Mirzaali et al., 2015; Zioupos and Currey, 1998).

3.4.4 Tornillos interferenciales

La Fig. 3.36 recoge la curva carga-desplazamiento obtenida tras la realizacidn del ensayo
de compresién de uno de los tornillos interferenciales. Como puede observarse, el tornillo exhibe
un claro comportamiento lineal, hasta un cierto momento en el que se aparta de dicha linealidad.
No obstante, el cambio de comportamiento (que se debe a la geometria del tornillo que es hueco
y de seccidn transversal variable) no ocurre hasta valores de carga muy elevados, valores que no
llegan a alcanzarse durante el trabajo normal del tornillo en la reconstruccién, por lo que, a efec-
tos de la modelizacidn, su comportamiento puede considerarse eldstico-lineal.

Tomando esto en consideracién, la zona lineal de la curva experimental se compara con la obte-
nida numéricamente mediante el modelo descrito en el subapartado 3.3.4. En la Fig. 3.37 se han
representado alguna de las curvas numéricas junto con la experimental, habiendo tomado un
coeficiente de Poisson v=0.3 (Jianping et al., 2006) y distintos valores del mddulo de Young. Se
observa que los valores de mddulo eldstico que mejor ajustan las pendientes de ambas curvas se
encuentran sobre los 3600MPa, valor que se encuentra en el rango de los obtenidos por otros
investigadores (Jorda, 2013)para los porcentajes de PLA (75%) y HA (25%) empleados en la fabri-
cacion de estos tornillos, tal y como refleja la documentacién proporcionada por el fabricante.
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3.5 Resumen

El tenddn ha sido sometido a ensayos de traccién uniaxial. Este tipo de ensayos son los
realizados comiUnmente para tejidos bioldgicos blandos, debido en gran parte, a que se debe so-
meter al tejido a una carga en direccion de las fibras que lo componen. Las curvas obtenidas nos
permitiran calcular los parametros de un modelo hipereldstico transversalmente isdétropo que
reflejara el comportamiento mecanico de este material.

El hueso trabecular se ha caracterizado mecdnicamente utilizando distintos tipos de ensayo, tra-
tando de captar su complejo comportamiento. Los ensayos de compresidn uniaxial han permitido
obtener las constantes mecanicas de la tibia porcina, tanto en direccién longitudinal (E=300MPa,
v=0.25y 0,=5.2MPa) como transversal ( E=73MPa v=0.27 y 0, =2.7MPa) constatando que se trata
de un material anisdtropo, si bien podria considerarse como transversalmente isétropo. Este
comportamiento también ha sido observado en la epifisis proximal del fémur en la articulacion
de la rodilla, obteniendo un médulo eldstico de E=65 MPa y un limite de cedencia o, =2.2MPa en
direccidn transversal y de E=181MPay o, =6.3MPa en direccion longitudinal.

Por su parte, y dado que el hueso trabecular estd naturalmente confinado por el hueso cortical,
se ha caracterizado su comportamiento ante un esfuerzo de compresidn confinada. Este método
ha permitido constatar que el comportamiento plastico de este material no se ajusta a las teorias
clasicas, haciéndose necesaria la utilizacion de modelos constitutivos que capten dicho compor-
tamiento. Este tipo de modelos, cuya definicidn suele ser bastante compleja, requiere su verifi-
cacion comparando sus predicciones con los resultados experimentales obtenidos cuando el
hueso se somete a nuevas condiciones de solicitacion. Para ello se han realizado ensayos de com-
presion localizada, cuyos resultados experimentales serdn cotejados con los obtenidos numérica-
mente empleando el modelo constitutivo adecuado.

El hueso cortical se ha caracterizado experimentalmente mediante ensayos SPT y de microinden-
tacion. Ambos ensayos coinciden en que este material, de origen porcino, tiene un médulo elas-
tico de entre 5y 10 GPa y un limite elastico situado entre los 35 y los 100MPa.

Finalmente, el tornillo interferencial se ha caracterizado mediante ensayos de compresion y se
han obtenido sus pardmetros mecanicos mediante el método inverso de caracterizacion. Se ha
construido un modelo numérico que simula el ensayo de compresién y se ha obtenido el médulo
eldstico del material mediante comparacién de las pendientes iniciales de las curvas tensién-de-
formacidn obtenidas experimental y numéricamente. El médulo elastico de este material se ha
fijado en E=3600MPa, admitiendo un comportamiento elastico lineal para el modelo numérico,
debido en gran parte a que este componente nunca va a estar sometido a tan altas cargas en su
insercion tibial y por tanto se mantendra en la zona elastica del material.
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Capitulo 4

Modelos constitutivos

En este capitulo se exponen los modelos constitutivos utilizados para
representar a todos los materiales implicados en la reconstruccion de
LCA de acuerdo con los resultados experimentales obtenidos. Estos
modelos se introduciran en el modelo numeérico de elementos finitos
que simulara el resultado tras la reconstruccion de ligamento cruzado
anterior.
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4.1 Introduccion

Para que el modelo numérico objeto de la presente tesis doctoral aporte resultados lo mas
precisos posible, es necesario que los materiales de cada una de las partes que lo componen dis-
pongan de un modelo de comportamiento lo mas cercano a la realidad como sea posible. Es por
este motivo que, durante la investigacion, se ha creido necesario llevar a cabo un amplio proce-
dimiento experimental para obtener las propiedades mecdnicas de cada uno de los materiales.
Una vez caracterizados mecanicamente, se debe elegir el modelo constitutivo que mejor los re-
presente. En este capitulo se presentan los distintos modelos constitutivos utilizados para cada
uno de los elementos que forman parte de la unién. Algunos de estos modelos se encuentran ya
implementados en el programa de elementos finitos utilizado (Abaqus®v6.12) y tan solo sera ne-
cesario obtener los pardmetros que los definen. En otros casos, sin embargo, sera necesario pro-
ceder a la creacién de una subrutina de material (UMAT) que permita introducir tanto las ecua-
ciones caracteristicas del mismo como los parametros necesarios para su definicién.

4.2 Modelo del tenddn (plastia)

Los tendones son tejidos compuestos por una matriz, fibras de colageno, elastina y pro-
teoglicanos. Suelen considerarse como materiales anisétropos fibrados y heterogéneos con un
comportamiento no lineal. Son tejidos con un elevado contenido en agua, entre un 60 o0 70% de
su peso, por tanto, sera necesario utilizar la formulacidon desacoplada para poder solventar los
problemas numéricos asociados a la quasi-incompresibilidad de los tejidos (Calvo et al., 2007). El
rango de deformacidn de ligamentos y tendones, en estado fisiolégico, se sitla entre el 5 y el
20%, por lo tanto, se requiere emplear una formulaciéon en grandes deformaciones. Los tejidos
biolégicos blandos, no se encuentran normalmente libres de tensiones, sino que estdan sometidos
a niveles elevados de pretension inicial en estados de carga fisioldgicos que sera necesario tener
en cuenta en los modelos computacionales. Por ultimo, estos tejidos se comportan habitual-
mente de forma inelastica, dando lugar, por ejemplo, a fendmenos de visco-elasticidad, o, en
estados no funcionales, deformaciones plasticas y rotura de la matriz y las fibras del tejido.

El comportamiento mecanico de los tejidos biolégicos blandos ha sido investigado por numerosos
autores, (Fung, 1993; Lanir, 1979; Pioletti, 1997; Provenzano et al., 2002) y actualmente se ha
demostrado cientificamente que una formulacidn Lagrangiana hipereldstica anisétropa repro-
duce el comportamiento eldstico de este tipo de tejidos, que corresponde al comportamiento
habitual ante cargas fisioldgicas (Holzapfel et al., 2000; Weiss and Gardiner, 2001).

En base a todo ello, el modelo de comportamiento elegido para la descripcién del comporta-
miento exhibido por los tendones porcinos analizados (ver Fig.3.22), es el propuesto por Begofia
Calvo y Estefania Pefia (Calvo et al., 2007; E Pefia et al., 2007; Pena et al., 2006) para la descripcion
de este tipo de material bioldgico y que esos mismos investigadores han implementado en el
programa de elementos finitos Abaqus® mediante una subrutina UANISOHYPER _INV. En los si-
guientes apartados se hard una descripcidn del proceso de creacion del modelo para que el lector
pueda comprender la base tedrica del mismo. En el caso de la presente tesis, con los datos expe-
rimentales que se tenian de los tendones de origen porcino, se aplicé el modelo matematico para
obtener las constantes que definian el comportamiento del tenddn y se adecué la subrutina de
material creada por (Calvo et al., 2007; E Pefia et al., 2007).
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A continuacién, se describen las ecuaciones que definen el modelo de comportamiento hipere-
lastico anisétropo habitualmente empleado en simulacidén de tejidos bioldgicos blandos, dentro
del dominio eldstico para ser incorporado en un cédigo de elementos finitos. Para ello se ha con-
siderado la descomposicién octaédrico-desviadora del gradiente deformacidn, propuesta inicial-
mente por (Flory, 1961) y generalizada por (Simo and Taylor, 1991), para evitar problemas numé-
ricos debidos a la incompresibilidad inherente a dichos tejidos, es decir J=1. La anisotropia se
define en funcidn de invariantes que dependen del tensor de deformacién y de las direcciones de
comportamiento preferencial del material, tal como propuso (Spencer, 1971). Este modelo de
comportamiento ya ha sido utilizado en biomecanica, en trabajos como los de (Pefia et al., 2006;
Weiss et al., 1996) para la simulacién del comportamiento de ligamentos, (Pérez del Palomar and
Doblaré, 2006) para el cartilago, por (Holzapfel, 2000) para la simulacidn del comportamiento de
las paredes arteriales y por (Alastrué et al., 2005) en la cornea.

4.2.1 Comportamiento hiperelastico en tejidos blandos

En la formulacién de Mecanica de Medios Continuos se entiende por sélido tridimensio-
nal, Q, a un subconjunto de R3 cuyos puntos se identifican mediante sus coordenadas en un sis-
tema de referencia. Matematicamente, podemos interpretar lo anterior a través de una funcién
biunivoca de tres componentes ¢ aplicada sobre el sélido Q tal que, cada punto P € Q, es repre-
sentado en el sistema de referencia elegido como:

©0o: Q- R3 0o =X; @bl =Xx! (4.1)

A @, se le denomina configuracion inicial del sélido Q, configuracion de referencia o configura-
cion indeformada. A lo largo del movimiento del sélido la posicién de cada uno de los puntos del
mismo va variando. La configuracion correspondiente define las coordenadas de los puntos del
sélido en ese instante {); respecto a un sistema de referencia (que en general también puede
variar con el tiempo) a través de la expresion:

00— R3 0 =% @l=x con teleR (4.2)

A @, se la denomina configuracién actual del sélido Q; o configuracién deformada.

Dado un movimiento ¢, : Q - R3 C?, se define el gradiente de deformacién F, como el campo
tensorial sobre la configuracion indeformada ¢, (Q), F = dx/dX, siendo J= detF > 0 el jaco-
biano de la transformacion.

En el caso de los tejidos blandos, la deformacidn se suele describir mediante los tensores de Cau-
chy-Green por la derecha (expresion 4.3) y por la izquierda (expresion 4.4), definidos como:

C = FTF (43)
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Los componentes principales de los tensores de Cauchy-Green, tanto derecho como izquierdo,
son A% con i=1,2,3, siendo Ai las conocidas como elongaciones o “stretches” principales.

De este modo, la deformacién que sufre una determinada familia de fibras, representada por el
vector unitario que reproduce la direccion de las mismas, mg(X), vendria definida mediante la

aplicacion (Fig. 4.1):

Am(x, t) = F(X,t)my(X) A2 =my.FTF.my = m,.C.m, (4.5)

Y, analogamente, puede definirse la cinematica del resto de las familias de fibras definidas por
sus vectores direccionales particulares n .

Fig. 4.1. Definicion de la anisotropia en funcion del vector m, (Calvo, 2014)

No obstante, y con objeto de manejar de una forma mas sencilla la condicion de quasi-incompre-

sibildiad de estos materiales, se realiza la conocida descomposicién multiplicativa de los tensores
. i g1 . = =5

en sus correspondientes partes volumétrica (/ /31 ) y desviadora (F, C, B).

F :]1/3 F, F= ]—1/31:' (4.6)
C=FT'F, C=]hc=FTF (4.7)
(4.8)

b=FFT, b= J/3p= FFT

Alos tensores C y b se los denomina tensores modificados de deformacién de Cauchy-Green por
la derecha e izquierda, respectivamente, definiéndose los invariantes del tensor C (I, I, e I)

como:
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L=tr(C), I= %(tr(C_)z —trC?), IL=det(0)=1 (4.9)

En este contexto, una forma habitual de expresar la respuesta mecanica de los tejidos blandos es
a través del uso de la funcién de densidad energia de deformacion desacoplada { (Simo and
Taylor, 1985), que depende explicitamente tanto del tensor directo de Cauchy-Green como de la
direccion (o direcciones en caso de haber mas de una) de las fibras, mg y n,.

De igual forma que el gradiente de deformaciodn, la energia de deformacién desacoplada se ex-
presa como:

VY=Y my@myny@ng) = Yy (J) + v (C_: my @ my,ng Q ng) (4.10)

En dicha funcién, la parte desviadora se suele expresar a través de los invariantes I; e I, del tensor
modificado de Cauchy-Green, asi como de los pseudoinvariantes, I, Is, I, I, I3, Iy, que describen
el proceso de deformacidn de cada familia de fibras y, por tanto, la anisotropia del material:

Lp = LIJVOZ(]) +¢ (1_11 I_Zp 1_3; 1_4,; 1_5, 1_6'1_7'1_8'1_9) (411)
Donde,

I, =my.C.my, Ig=myC:my, Ig=mny.C.n

_4- 0_ 0 ) 5 _O. 0 ) 6 0 0 (412)
17 = nolcz.no, 18 = mo.C.no, 19 = (no.mo)z

I, e I tienen significado fisico, describiendo la deformacién sufrida por cada una de las dos fami-
lias de fibras, mientras que I e I, estan asociados a la deformacién transversal de dichas fibras,
I representa la interaccién entre las dos familias de fibras e I, es, realmente, una constante.

Aunque esta es la formulacién general utilizada en la descripcién de tejidos blandos, en el caso
de los tendones, suele considerarse que la funcion W apenas depende de los invariantes
Is, I, Ig, Iy, (Holzapfel et al., 2002), por lo que, a continuacién se seguira describiendo la formula-
cién teniendo en cuenta, Unicamente, los invariantes I, I, I, e I,consiguiendo asi disminuir el
numero de pardmetros que caracterizan al material y simplificando el modelo, al trabajar solo
con aquellos pardmetros con sentido fisico.

El estado de tensiones, expresado a partir del segundo tensor de tensiones de Piola-Kirchoff, S,
se puede determinar a partir de la funcién densidad de energia de deformacién teniendo en
cuenta la desigualdad de Clausius-Planck:

0¥ _ 2 .
§=255= S +S = JpC~' + ] 3DEV [S] (4.13)

Donde la tension segunda de Piola-Kirchoff se descompone en suma de una componente pura-
mente volumétrica, S,,;, y una puramente desviadora, S, y que corresponden a la expresién
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(4.13) donde p es la presién hidrostatica, DEV es el operador desviador y S el tensor de tensiones
de Piola-Kirchhoff modificado (expresién 4.14).

_ d ¥y (J) S—»o oW (C,mg,no) (4.14)

dj aC

De este modo, el segundo tensor de Piola-Kirchhoff en funcién de los invariantes I}, I, , I, y I¢ se-
ria:

S=pC1t+2 aqu_aq:l alTJC Ia ® +16‘TJ ®
p oL K oL, _61_2 461—47"0 mo 60—6710 No (4.15)
1 0‘}’_+26LPI_ E)LPI_ E)LPI c-1
3\ol; 1 ToL, 2 ol a7 ol ©

Y dada la relacién entre el segundo tensor de Piola-Kirchoff y el tensor de Cauchy, G, en notacidn
matricial:

] ]5” (4.16)
Se obtendra el tensor de Cauchy:

(4.17)

d¥(C,my, —
a—p1+]dev[ % T]

Con 1 el tensor identidad de segundo orden. A partir de la expresidon 4.17, y operando, obtendria-
mos la expresién del tensor de Cauchy:

I p-2¥p2 41, rn®n—3(GEh
o=pl+ [( +11612)b TR+ LEm@m IS "®” SGRn+ (4.18)
0P —

2950, + ar414 6_1_616)1]

4.2.2 Definicion del modelo del tendén

En el marco anteriormente descrito, son muchos los modelos propuestos para reproducir
el comportamiento de los tejidos bioldgicos (Holzapfel et al., 2005; Humphrey, 2002; E. Pefia et
al., 2007b). Los modelos de comportamiento pueden ser fenomenoldgicos, si reproducen las cur-
vas experimentales, o estructurales, si tienen en cuenta la microestructura del tejido, y depende-
ran del tipo de tejido en estudio, existiendo, por tanto, practicamente tantos modelos como tipos
de tejidos.

La mayoria de los modelos propuestos para tejidos blandos son modelos fenomenoldgicos, por
lo que describen el tejido tan solo a nivel macroscdpico teniendo en cuenta su respuesta fisiold-
gica a partir de los ensayos experimentales. Ademas, la mayoria de estos modelos describen la
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funcién densidad de energia de deformacidn a través de funciones exponenciales, polinomiales
o logaritmicas (Humphrey, 1995).

Particularizando al caso de modelos especificos para ligamentos y tendones, la funcién densidad
de energia de deformacion mas utilizada fue propuesta por Weiss (Weiss et al., 1996), quien
aplicé el concepto de invariantes y utilizé una funcién densidad de energia de deformacién des-
acoplada que habia sido propuesta anteriormente (Spencer, 1971) para el caso de materiales
compuestos. La propuesta de Weiss, para el caso de materiales quasi-incompresibles (la contri-
bucion volumétrica es nula) toma la forma:

Y =C,(I; —3) + F,A) (4.19)

El primer término representa la contribucidn de la matriz y se formula dependiente, Unicamente,
del primer invariante (I;) del tensor de Cauchy-Green por la derecha modificado (C). El segundo
término, F,(4), tiene en cuenta la contribucién de una Unica familia de fibras de coldgeno y se
define en funcién del invariante I, expresado en su trabajo como A. Weiss define la funcién F, a
través de sus derivadas respecto a la elongacién, A, de las fibras como:

o,

2=0 1<1

9F _ c4(A-1) _

o = Cale 1) 2<as (4.20)
AQE=C¢+C 1> A«

al 6

Estas expresiones describen, por tramos, el comportamiento tipico de los tendones (Fig. 4.2), que,
tras el desrizado y enderezado de las fibras, en el que la relacidn tensidon-deformacion es expo-
nencial, se pasa a un comportamiento lineal, con una elevada pendiente. A* es el valor de la elon-
gacion para el cual se produce ese cambio de comportamiento. De este modo, Cs escala la parte
exponencial, C, estd relacionado con el desrizado de las fibras y Cs es el médulo de elasticidad de
las fibras de colageno, cuando una vez enderezadas, cargan con todo el esfuerzo.

El modelo de Weiss reproduce el comportamiento de ligamentos y tendones, basandose en los
datos experimentales, sin embargo, la funcidn F;carecia de solucidn analitica, por lo que no podia
ser utilizada en modelos de dafio y viscoelasticidad. Surge, asi, el modelo elegido en nuestro caso,
que utiliza una funcién densidad de energia de deformacidn por tramos como la de Weiss (Weiss
et al., 1996) pero que ha sido modificada de modo que tenga una expresidn analitica (Calvo et
al., 2007):

Donde ¥ es:
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1_4 < 1_40

— C 7F_T —_ —_ — —_ —_
¥y = c_j (exp““‘* 140) — C, (I, — Ino) — 1); Iyo <y <lyrer (4.22)

_ _ 1 _ -
l‘pf = C5 \/Z+EC6 ln([4) + C7’ 14_ > [4T€f

C:>0, C3>0, Cs>0 y Ce>0 son parametros con dimensiones de tension, C,>0 es adimensional y C; es
un parametro con sentido de energia. La parte anisétropa de la funcidn, contrariamente a la pro-
puesta por Weiss, sélo contribuye al comportamiento global del tejido cuando las fibras comien-
zan a alinearse con la direccién de la carga, es decir I, > I,. Es necesario resaltar que Cs>0, Ce>0
y C7>0 no son parametros independientes, sino que vienen determinados por las condiciones de
continuidad de la energia, de la tensién y de la primera derivada de la tension (en términos glo-
bales del tensor elastico tangente).

A partir de esta expresion analitica y aplicando la expresion (4.18) para un material transversal-
mente isétropo, se procede a obtener las constantes del modelo, minimizando el error entre la
tensidn experimental y la analitica, se obtienen las constantes del modelo del tenddn cuyos valo-
res medios se recogen en la (Tabla 4.1). En el presente caso, se ajustaron los datos experimentales
utilizando el tramo exponencial.

Tabla 4.1. Constantes del modelo de material obtenidas para los tendones porcinos

Cc1 c3 (o} Cc5 c6 c7 lao laret R? e
(MPa) | (MPa) (-) (MPa) | (MPa)
7.98 0.374 19.24 - - - 1.0 1.44 0.006 0.02

La Fig. 4.2. muestra el buen ajuste del modelo analitico a los resultados experimentales a uno de

los tendones ensayados en el laboratorio.

35

T T T T
+  Experimental
Analytical
30 ...................................... =
25 =
& 20 b o
& #
=
° 15 &
i
¥
ae
10 =
5 ................ S D S ST S0 -
+
=%
ki L
0 | i i | I | i i I
1.01 1.02 1.03 1.04 1.05 1.06 1.07 1.08 1.09 11

Fig. 4.2. Ajustes de datos tendones 1y 2. Curva tension-alargamiento
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4.3 Hueso trabecular

A continuacion, se van a explicar los diferentes modelos constitutivos que se han utilizado
en la descripcién mecanica del hueso trabecular.

Como se ha descrito anteriormente, las curvas tensién-deformacion obtenidas tras someter a en-
sayos de compresion el hueso trabecular porcino en una determinada direccion (Fig.3.23 y
Fig.3.24), parecen seguir un patréon de comportamiento que podria describirse como elastico-
perfectamente pldstico: tras una primera zona elastica lineal, donde se empezaran a deformar
eldsticamente las paredes trabeculares, aparece una segunda zona en la que la tensiéon se man-
tiene aproximadamente constante mientras que la deformacidn crece. Posteriormente, si deja-
mos avanzar el ensayo suficientemente, se observa que la tensién sufre un incremento exponen-
cial para pequefios incrementos de la deformacion (endurecimiento exponencial). Este compor-
tamiento es semejante al exhibido por ciertos materiales porosos, como las espumas, como ya
apuntaron algunos autores (Reilly and Burstein, 1975).

En un primer enfoque, la descripcidon tradicional de este comportamiento, al menos hasta el mo-
mento en el que se produce el endurecimiento exponencial, seria mediante la teoria clasica de
von Mises para un comportamiento isétropo, o la de Hill cuando se considere que el material
tiene un comportamiento anisétropo, como es el caso del hueso trabecular, que como vimos en
el capitulo anterior mostraba distinto comportamiento cuando era solicitado en direccion longi-
tudinal del hueso o en direccidon transversal. Ambas teorias se basan en considerar que la defor-
macion plastica sélo depende de la parte desviadora del tensor de tensiones de Cauchy, g, siendo
completamente independiente de la parte volumétrica de dicho tensor, p, que se encarga Unica-
mente del cambio de volumen. Los valores de p y g en funcién de las tensiones principales (o,
03, O3,) se describen mediante las expresiones (4.23) y (4.24).

01 + 0y + 03
p = - (4.23)

q= %[(01 —01)% + (03 — 03)% + (03 — 01)?] (4.24)

En base a ese comportamiento elasto-(quasi) perfectamente pldstico que el hueso trabecular ex-
hibe al ser solicitado a compresion, se modeliza, en un primer momento, su comportamiento,
utilizando las dos teorias de plasticidad cldsica (von Mises y Hill), que ademds se encuentran im-
plementadas en el programa de elementos finitos utilizado.

No obstante, y como ya apuntan otros investigadores (Carranza et al., 2019; Kelly, 2012), los re-
sultados obtenidos mediante los ensayos de compresion confinada (Fig.3.28) parecen indicar que
la deformacion plastica no sélo dependera de la componente desviadora del tensor de tensiones,
g, sino que también va a depender de la componente volumétrica, p, por lo que habria que acudir
a modelos de plasticidad que tengan en cuenta esa contribucidn conjunta. Modelos tan conocidos
como el de Mohr-Coulomb o Drucker-Prager incluyen esa premisa, sin embargo, tal y como ya
sefialaron otros autores (Carranza et al., 2019; Kelly, 2012), estos modelos no son capaces de
describir con precisién el complejo comportamiento del hueso trabecular, debido a que presupo-
nen una relacién lineal entre p y q.
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El comportamiento del hueso trabecular, que como ya se ha indicado anteriormente, se asemeja
bastante al mostrado por un material esponjoso, si que parece poder ser descrito con bastante
precisién a través de los modelos denominados “Crushable Foam”, que ademds cuentan con la
ventaja de encontrarse en la libreria de modelos de materiales del programa Abaqus®, y, por
tanto, su utilizacién se reduce a definir de modo correcto los parametros que mejor ajusten los
resultados experimentales. Como veremos con mads detalle mas adelante, dentro de la familia de
modelos Crushable Foam se puede elegir entre dos tipos de endurecimiento: isotrépico (CFl) y
volumétrico (CFV). Ambos modelos describen un comportamiento isétropo, pero el modelo iso-
trépico (CFl) considera que la respuesta mecanica ante cargas de traccion y compresién es simé-
trica, es decir, se comporta del mismo modo bajo ambos tipos de esfuerzo, mientras que el mo-
delo volumétrico (CFV) no considera esta simetria y, ademas, supone que el endurecimiento del
material solo se produce bajo esfuerzos de compresion.

La Tabla 4.2 resume, a modo de esquema, los diferentes modelos anteriormente comentados. No
obstante, y como se verd en el siguiente capitulo de este documento, en la caracterizacion numé-
rica Unicamente se han utilizado tres modelos: los dos clasicos (von Mises y Hill) y el Crushable
Foam Volumétrico. Los modelos cldsicos se han utilizado por ser ampliamente empleados por la
mayor parte de los investigadores en la descripcion del hueso trabecular, mientras que el Crus-
hable Foam Volumétrico, se ha elegido en base a nuevas referencias bibliograficas que lo sefialan
como el que mejor describe el comportamiento experimental del hueso trabecular (Carranza et
al., 2019; Kelly, 2012).

Tabla 4.2 Formulaciones consitutivas de plasticidad

Formulacion Plasticidad Dependecia Presion Endurecimiento

von Mises Independiente Isotropo
Hill Independiente Anisotropo
Mohr-Coulomb g funcién lineal de p Cohesion isotrdpica
Drucker-Prager g funcién lineal de p Isotropo
Crushable Foam - isotropic Dependencia eliptica Isétropo
entreqyp
Crushable Foam - volumetric Dependencia eliptica Volumétrico

entreqyp

4.3.1 Modelos plasticos isétropo (von Mises) y ortétropo (Hill)

Inicialmente se comenzd modelizando el comportamiento plastico del hueso trabecular
con la teoria clasica de von Mises. Esta teoria describe, de forma muy sencilla, el comportamiento
de materiales elasto-perfectamente plasticos isétropos con solo definir los pardmetros eldsticos
(E, v) y el limite de cedencia del material (c,) que se suponen idénticos sea cual sea la direccion
de medida.
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Obviamente, la isotropia no es una propiedad que defina el comportamiento del hueso trabecu-
lar, no obstante, en el que caso que nos ocupa, el modelo isétropo de von Mises se definid a partir
de los parametros obtenidos en la direccidn transversal del hueso trabecular, al ser esta la direc-
cién mas débil. A priori, modelizar el material como isétropo cuando verdaderamente no lo es,
puede parecer descabellado, pero hay que tener en cuenta que en la realidad, cuando se realiza
una operacidn de reconstruccion de LCA, la direccion del tunel tibial depende de cada paciente,
y aunque se encuentra dentro de unos limites, dicha direccidon no guarda un angulo fijo respecto
al eje longitudinal del hueso, por lo que puede resultar incluso contraproducente modelizar la
ortotropia del material cuando no se conoce exactamente el dangulo que forma el tunel tibial con
la direccidn longitudinal del hueso. En base a ello, lo mas ldgico a la hora de definir isotropia en
este caso, es definir el comportamiento mecanico en la direccion mas débil, que en este caso es
la direccidn transversal.

No obstante, y aunque la definicién del modelo isdtropo acarrea varias ventajas, no cabe duda de
que el comportamiento del hueso trabecular es claramente anisétropo, o al menos, ortdtropo,
en base a los resultados experimentales obtenidos durante su solicitacidon en direccién longitudi-
nal o en direccidn transversal. Asi, y aunque el uso de un modelo de comportamiento ortdtropo
aumenta el coste computacional, es necesario plantearse si los resultados obtenidos con este tipo
de modelo son muy diferentes a los obtenidos con el isétropo, y, de serlo, cudles serian las ven-
tajas de la utilizacién de un modelo frente a otro.

Para modelizar el comportamiento de materiales ortdétropos, Abaqus® ofrece una subrutina in-
terna que implementa el criterio de Hill (Hill, 1948). El modelo de Hill (elastoplastico y ortdtropo)
presenta el mismo handicap que el modelo de von Mises, no tiene en cuenta las presiones hidros-
taticas, pero si permite modelizar el comportamiento ortétropo del material.

La deformacion en el criterio de Hill, tanto en su parte eldstica como plastica, necesita la intro-
duccidén por parte del usuario de una serie de valores que definen la ortotropia del material.

En Abaqus®, la parte eldstica de un material ortétropo puede definirse mediante las denominadas
“constantes ingenieriles” que son los médulos eldsticos, Ej, coeficientes de Poisson, v, y coefi-
cientes de elasticidad transversal, Gj, correspondientes a cada direccién de ortotropia y que re-
presentan la relacion entre la tensién y la deformacién.

.(‘911\. [ 1/Ey vy /E;  —v3q/E3 0 0 0 .(011\.

€22 —V12/E1 1/E; —V32/E3 0 0 0 0y

e33 \ _ —Vvi3/E1  —v3/E; 1/E;3 0 0 0 033 (4.25)
| vy, | 0 0 0 1/G, 0 0 | oy, |
lmJ 0 0 0 0 1/Gs 0 lgm

Y23 L0 0 0 0 0 1/Gy31 \oyg

No obstante, en el caso concreto del hueso trabecular, podemos suponer un comportamiento
transversalmente isdtropo, es decir, los pardmetros eldsticos en cualquier direccién (x, z) conte-
nida en el plano transversal (T) del hueso son iguales, mostrando una respuesta diferente en la
direccion normal a dicho plano (y), que en este caso seria la direccién longitudinal del hueso (ver
Fig. 4.3).
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Fig. 4.3 Material transversalmente anisotropo. Propiedades en los planos

La isotropia transversal se caracteriza porque los mddulos elasticos longitudinales y transversales
en el plano de isotropia sean iguales (Ex=E,=Er, Gxy= G=G\) y las deformaciones producidas en el
plano transversal cuando se aplica una tensidn en direccién longitudinal (vyx, Vy2), 0 las producidas
en direccién longitudinal cuando se aplica una tension en la direccion transversal (vyy, Vay), tam-
bién son iguales (vyx= Vyz=vi1, Vxy= Vz=V1), por lo que en este caso, la relacién tension-deforma-
cién queda definida con cinco constantes independientes:

[Exx] 1/E; —vir/E,  —Vv¢/Er 0 0 0 1 (O-xx]
Eyy —vrL/Er 1/E, —vrL/Er 0 0 0 Tyy (4.26)
Ez2z \ _ —vr/Er  —vir/EL 1/Er 0 0 0 Oz
Yy 0 0 0 1/G,, 0 0 Oxy
Yz 0 0 0 0 1/Gr 0 Oz
) L o 0 0 o o 1/G6] o,

Notese que viry vrno tienen por qué ser iguales y estardn relacionadas por la expresién (4.28)
mientras que Gry vt se definen a partir de la expresion (4.28).

vir _E (4.27)

vr, Er

L (4.28)
2(1+vr)

La Tabla 4.3, recoge los valores de los pardmetros elasticos utilizados con este modelo, es decir,
los valores medios de los parametros obtenidos experimentalmente y expuestos en el capitulo
anterior. Finalmente, el valor de vr.se ha estimado a partir de la expresién (4.27).

Tabla 4.3. Pardmetros eldsticos utilizados en la definicion del modelo transversalmente isotropo

Constantes EL (MPa) Er (MPa) vir VL vr

eldsticas 219 73 0.25 0.083 0.27
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Por su parte, la zona plastica de la deformacién considerando el comportamiento del material
como anisétropo, se puede modelizar a partir de la funcion potencial de Hill, que se puede expre-
sar en funcién de las componentes del tensor de tensiones en coordenadas cartesianas rectan-
gulares como:

f(o) = \/F(O'y — JZ)Z +G(o, —0,)* + H(o, — ay)z + 2Lt3, + 2M1Z, + 2N72, (4.29)

DondeF, G, H, L, My N son constantes que se obtienen experimentalmente ensayando el material
uniaxialmente en diferentes orientaciones y que se definen en funcidn de las relaciones entre los
valores de los limites de fluencia 0;j, obtenidos cuando el material se encuentra sometido exclu-
sivamente a la tension o;; (condiciones uniaxiales en las diferentes direcciones).

L_3( ‘ 3/1 (4.30)
~2\d3)  2\R%

En la expresién anterior, o°

especificado para la definicion del modelo plastico, y 7:0:00/\/§. En Abaqus®, la definicién del

es un valor de referencia del limite de fluencia fijado por el usuario y

modelo de Hill se realiza introduciendo los valores de los coeficientes mostrados en la expresion
(4.312).

_ 011 022 033 012 013 023 (4.31)

En el caso del hueso trabecular, y suponiendo que posee isotropia transversal, si se toman como
ejes 1y 3 los que definen el plano transversal: ;; = 033 = o7 = 6° yg,, = 0;. Portanto: Ry; =
R33 =1, Ry, =5, /St. Y por su parte, los coeficientes Ry,, Ry3y Ry3 se han calculado supo-
niendo que la relaciéon 7°=¢° /+/3 también se cumple entre R;j y Ry, es decir:
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o _oulE_S,
0 g9/\3 St

_ O _0n/V3_S (4.32)
B0 T 503 Sy

_ 013 033/V3 1

R13__

0 a®/\3 B

Ry, =

La Tabla 4.4 resume los valores de los parametros plasticos utilizados en la definicién del modelo
de Hill.

Tabla 4.4. Parametros pldsticos utilizados en la definicion del modelo transversalmente isétropo

Coef. R4 Ry, R3;3 Ry, Ry3 Ry;
Pldsticos

1 1.5 1 1.5 1 1.5

4.3.2 Modelos de plasticidad dependientes de la componente hidrostatica: Crushable Foam
con endurecimiento Volumétrico

Como ya se ha comentado anteriormente, los modelos denominados Crushable Foam,
fueron creados para definir el comportamiento de materiales que, como el hueso trabecular, pre-
sentan una estructura celular y en los que gran parte de la deformacién plastica a compresion se
debe realmente al pandeo que sufren las paredes celulares. Teniendo en cuenta que, ademas,
estos modelos permiten describir materiales cuya resistencia a traccion es diferente que a com-
presion (comportamiento no-simétrico) y proponen una relacién entre las componentes desvia-
dora, g, e hidrostatica, p, en forma de elipse, estos modelos parecen suponer la mejor opcién
para representar el comportamiento del hueso trabecular (Kelly, 2012).

Dentro de los posibles modelos implementados en Abaqus®, y basandose en los resultados pre-
sentados por varios investigadores (Hernandez, 2016; Keaveny et al., 1994; Kopperdahl and
Keaveny, 1998; Mullins et al., 2009; Niebur et al., 2000) que indican que el hueso trabecular tiene
diferente comportamiento a traccién y a compresion (comportamiento no-simétrico), lo razona-
ble es elegir la formulacion Crushable Foam Volumétrico (CFV) como el modelo mas apropiado,
ya que el crushable foam con endurecimiento isotrépico (CFl) representa precisamente un com-
portamiento simétrico a traccidon y a compresion.

El modelo crushable foam con endurecimiento volumétrico (CFV) muestra un comportamiento
elastico isotropico y una superficie de plastificacién representada por el circulo de von Mises en
el plano desviador, mientras que el plano meridional, esta representado por una elipse (g-p). Se
trata de una formulacion que se encuentra dentro de la libreria de formulaciones plasticas de
Abaqus® (ver en el manual de Abaqus® 6.12), y estd basada en la teoria desarrollada por
(Deshpande and Fleck, 2000) y ampliada por (Tita and Caliri, 2012).

La formulacion de plasticidad tipo Crushable Foam Volumetric (CFV) sirve para diferentes res-
puestas del material en traccién y compresién hidrostatica. Su creacién estuvo motivada por la
existencia de espumas celulares que generalmente soportan mayores tensiones (previamente a
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la cedencia) cuando se encuentran en condiciones de compresion hidrostatica que, bajo traccion
hidrostatica, y permiten, por tanto, un comportamiento asimétrico a traccién y a compresion
(comportamiento que se reconoce en el hueso trabecular). Bajo cargas de traccién, los materiales
celulares son mas fragiles y las paredes de las celdas se rompen a bajas deformaciones. Este com-
portamiento coincide con el observado para el hueso trabecular por algunos autores (Keaveny et
al., 1994), que aseveran que este tipo de hueso muestra una relacién entre el limite de cedencia
a traccion y a compresion de entre 0.6-0.9. Ademads, los materiales celulares sometidos a com-
presion se deforman volumétricamente debido al pandeo de las paredes de las celdas (Gibson,
2005, 1985; Gibson and Ashby, 1997, 1982).

En el modelo CFV la superficie de plastificacion se expresa mediante la ecuacién (4.34), represen-
tada gréficamente mediante la elipse de la Fig. 4.4.

f/,
o, L a
0 3
,a'c) 1
—————————————
g ">~~__ hardened yield
N
! *~. surface
1 \\
' >
H
1 \\
i \
i L )
i original yield Y
1 \
! surface v
1 \
i \
' \p
A 1
e O © :
0 0
- 0
_pi(:) Pe . Pt pe pC

Fig. 4.4. Superficie de plastificacion en el plano meridional g-p del modelo CFV

F=\q*+a*(p—po)>—B=0 (4.33)

Donde p y g son las presiones hidrostdtica y desviadora, p, es el centro de la elipse en el eje
hidrostatico (ver Fig. 4.4), « = A/B, es el factor de forma de la elipse de plastificacidn que define
la magnitud relativa entre los ejes horizontal, A y vertical de la elipse, B, definidos como:

A +
B=aqo=qletht

> 5 (4.34)

Donde p.y p; son las tensiones hidrostaticas a compresion y a traccion respectivamente, y a se
define como:

3K
JBK +K)(B-K) (4.35)

k=% (4.36)

Pc (4.37)
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Donde K, es la relacidn entre el limite de cedencia a compresidn uniaxial, O'é), y el limite de ce-
dencia bajo condiciones de compresién hidrostatica, p?, mientras que K; es la relacién entre el
limite de cedencia a traccién hidrostatica, p = p, y el limite de cedencia a compresién hidrosta-
tica, p2. Como puede apreciarse, la forma de la superficie de cedencia eliptica queda perfecta-
mente definida a través de los parametros K y K;.

El uso de este modelo se basa en la estrecha relacion entre el modo de fallo mecéanico del hueso
trabecular y su estructura interna. La estructura de las trabéculas dentro del hueso trabecular no
solo influye en el comportamiento de una determinada zona anatdmica a otra, que es diferente
en cada caso, si no que cambia en cada hueso y especie analizada. Asi, (Gibson, 1985) propone
tres modos de fallo para materiales compuestos por células: pandeo eldstico, rotacién pldstica 'y
fractura fragil.

Bajo cargas de compresion que aumentan de forma progresiva, estos materiales absorben gran-
des cantidades de energia y las trabéculas se ven sometidas a una combinacién de todos estos
modos de fallo simultdneamente. Mientras las trabéculas mas esbeltas pueden pandear, las mas
robustas sufrirdn esfuerzos de compresién. Asi, el fallo por pandeo de unas trabéculas ird seguido
del colapso plastico a compresidon de otras cuando se alcanza la carga maxima (Mdller et al.,
1998).

Sin embargo, el fallo de las trabéculas mas robustas no se puede predecir tan facilmente. Una
investigacion llevada a cabo por (Deshpande and Fleck, 2000) en la que se hicieron tanto ensayos
experimentales como numéricos, mostraba la dependencia entre la presion y la tensién en la
superficie de fluencia en espumas con celdas abiertas y en espumas metalicas de celda cerrada.
Teniendo en cuenta los buenos resultados de los modelos constitutivos de tipo Crushable Foam,
desarrollados por (Deshpande and Fleck, 2000) para representar el aplastamiento y el comporta-
miento a pandeo de las espumas celulares, se considera que consolidan una buena opcién para
aplicarlos en la modelizaciéon constitutiva de los huesos trabeculares de origen porcino.

Las propiedades constitutivas del material y la composicidn estructural de las trabéculas juegan
un papel fundamental en el fallo del hueso trabecular. En la literatura, se han propuesto diversos
modelos continuos para representar el comportamiento inelastico a nivel macroscépico del
hueso trabecular (Charlebois et al., 2010; Rincén-Kohli and Zysset, 2009; Zysset and Rincdn, 2006;
Zysset and Curnier, 1996). Otros investigadores (Niebur et al., 2002) llevaron a cabo ensayos bia-
xiales para investigar la influencia de la estructura trabecular en el fallo del material. Como ya
ocurria en otros estudios (Bayraktar and Keaveny, 2004; Guillén et al., 2011; Niebur et al., 2000),
un modelo de material asimétrico y bilineal que no tenga en cuenta la dependencia entre la pre-
sién hidrostatica y la desviadora no es suficiente para describir el comportamiento de este tipo
de hueso, perfilandose de nuevo el modelo CFV como el mas adecuado para ello.

No obstante, el principal obstaculo del modelo CFV es que no tiene en cuenta la anisotropia in-
herente al hueso trabecular, lo que supone una importante limitacidon. De todas formas, hemos
de tener en cuenta que la ventaja que puede suponer la utilizacién de este tipo de modelo frente
a un modelo anisdétropo cldsico, como el de Hill, puede llegar a compensar esta limitacién. Ade-
mas, y como se ha sefialado anteriormente, en muchas ocasiones no es posible conocer exacta-
mente el angulo que forma el tunel tibial con la direccidn longitudinal del hueso trabecular, por
lo que considerar un comportamiento isétropo con las propiedades mecanicas correspondientes
a la direccidn mas débil (transversal) podria ser mas ventajoso. En base a lo anterior, en este caso
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se decide ajustar el modelo CFV utilizando las propiedades mecanicas obtenidas en el plano trans-
versal.

Como hemos visto, la definicién de este modelo pasa por describir la elipse que demarca la su-
perficie de cedencia original, lo que se consigue a través de la definicidn de los tres puntos que
definirian los ejes vertical y horizontal de la misma. Estos puntos, en general, son los dos limites
de cedencia en condiciones hidrostéticas (p?) y (p2), que representan los dos extremos del lado
mayor de la elipse, asi como un tercer punto, que define las condiciones en las que se produce la
cedencia en el ensayo de compresién uniaxial.

A pesar de ello, la gran dificultad de obtener los valores de los limites elasticos a traccién y a
compresidn en condiciones hidrostaticas, hace que muchos autores hayan recurrido a definir la
elipse a través de métodos inversos con la ayuda de herramientas numéricas (Kelly, 2012) o a
partir de resultados de ensayos que proporcionen tres puntos de la elipse diferentes de los co-
rrespondientes a condiciones hidrostaticas (Carranza et al., 2019).

Asi, por ejemplo (Kelly, 2012) analizando el comportamiento de huesos trabeculares bovinos me-
diante el uso de ensayos de compresién uniaxial y confinados, asume K:=1y con la ayuda de un
modelo de elementos finitos y el método inverso, elige el valor de K que mejor aproxima el resul-
tado numérico y experimental, obteniendo un valor de K también igual a 1. El problema de haber
asumido un valor de K=1, es que supone que el comportamiento a cedencia del hueso trabecular
bajo condiciones de tracciéon y compresién hidrostatica es el mismo, cosa que queda muy lejos de
ser cierta segun la mayoria de autores (Hernandez, 2016; Keaveny et al., 1994; Kopperdahl and
Keaveny, 1998; Mullins et al., 2009; Niebur et al., 2000).

Por otro lado, (Carranza et al., 2019) estudiando el comportamiento de diferentes tipos de espu-
mas, define el modelo CFV utilizando puntos alternativos para describir la elipse. La ventaja con
la que contaban estos autores es que disponian de una gran cantidad de material para la realiza-
cion de ensayos que sometiesen a las espumas a distintas condiciones de carga (compresion,
tracciony cortadura), y que, ademas, el material utilizado era muy manejable y facil de mecanizar.
Condiciones que se encuentran en las antipodas de aquellas en las que se basa este trabajo.

En base a lo anterior, en este trabajo se ha recurrido a una solucién intermedia entre las dos
propuestas anteriores (Carranza et al., 2019; Kelly, 2012).

Por un lado, para definir la elipse, contamos con dos puntos obtenidos experimentalmente: el
punto representativo del momento de la cedencia en el ensayo de compresién (situado en el
punto g=a2, p=52/3) y el correspondiente al ensayo de compresién confinada, cuyos resultados
proporcionan una relacion g/p=1.08. Estas relaciones se obtuvieron a partir de los resultados de
los ensayos y utilizando las expresiones (4.23) y (4.24) para el célculo de la presién hidrostatica, p
y la desviadora, g, respectivamente. En este caso, g; es la tension en la direccidn de la carga en
el ensayo, y g, y 03 son las tensiones en el plano perpendicular a la direcciéon de ensayo de la
probeta. Cuando se trata de un ensayo de compresién uniaxial, 61 = 62, y 62 = 63 =0, por lo que
g=02, p=62/3. En el caso de compresién confinada sin embargo, 61 = agonf, y, en las otras dos
direcciones ¢, = 63 =% oy , entonces para v = 0.27, Geon=1.08pcony.

Por su parte, el tercer punto necesario para definir la elipse se obtendra utilizando el método
inverso, a partir del valor del limite eldstico a traccién, o, cuyo valor supondremos de partida
conocido, ya que, aunque no ha sido obtenido en este trabajo, otros autores (Hernandez, 2016;
Keaveny et al., 1994; Kelly, 2012; Niebur et al., 2000) lo definen como entre un 60-90% del limite
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elastico a compresién. Este punto, estaria situado en la recta (q=-3p) con g=0=(0.6 a 0.9)c (ver
Fig. 4.4). A partir de estos tres puntos se construye la elipse representada en la Fig. 4.4 y se ob-
tienen los valores necesarios para definir los coeficientes K'y K: que serdn introducidos en el pro-
grama de elementos finitos y con el que simulara el comportamiento del material en condiciones
confinadas. Comparando los resultados obtenidos en la simulacidn con los obtenidos experimen-
talmente se analizard la bondad de los pardmetros del modelo.

Los modelos numéricos que simulan los dos tipos de ensayos de compresidn (uniaxial y confinado)
han sido desarrollados mediante la implementacion de la geometria de una probeta cilindrica de
10mm de alto y 10mm de didmetro utilizando modelos bidimensionales axisimétricos. El mallado
de la probeta se realizé con 200 elementos continuos axisimétricos de bicuadratico de 8 nodos
(CAX8) con integracion completa. Para el célculo de los coeficientes K'y K, las propiedades meca-
nicas utilizadas han sido las obtenidas experimentalmente en el ensayo de compresion uniaxial
en direccidn transversal (E=73MPa, 5,=2.7MPa, v=0.27). A cada una de las probetas se les ha apli-
cado las condiciones de contorno adecuadas a cada tipo de ensayo (Fig. 4.5) y se las sometid a
una presion de compresion creciente hasta que se alcanzaron valores de deformacién de hasta el
60%.

Pesb i bbiely YYivvevyiveyyl

a) b)

<
<<
<
<

7 Y 7

Fig. 4.5. Condiciones de contorno del modelo numérico del ensayo de compresion: a) uniaxial, b)
confinada

Dada la gran dispersion de resultados que se habian obtenido en los ensayos de compresidon con-
finada, la definicidn de los pardmetros de la elipse se realizé utilizando dos valores de limite de
cedencia como representativos de los comportamientos extremos del hueso trabecular ante este
tipo de esfuerzo (acoonf:SMPa y acoonf:?, MPa), calculdndose los valores de pcons Y Geonf COrrespon-
dientes a cada uno de ellos. Fijados los puntos representativos de los ensayos de compresion
uniaxial y compresién confinada, se calcularon las curvas correspondientes a los valores de la
resistencia a traccién que variaron entre 0.6—0.9ac0 tal y como se recoge en las Fig. 4.6 y Fig. 4.7.
La Tabla 4.5 recoge los valores utilizados en las simulaciones numéricas. Como puede observarse,
el valor de K depende, fundamentalmente, del valor elegido para el limite de cedencia a compre-
sion confinada (acoonf). Se obtienen valores de K por debajo de 0.4 cuando utilizamos una acoonf:S
MPa, y por encima de 1 (K=1.2) cuando Jfonf=3 MPa. K: por su parte, es mas dependiente del

valor del limite elastico a traccidén uniaxial que hayamos considerado en cada caso.

Haciendo uso de estos parametros, las Fig. 4.8 y Fig. 4.9 muestran, respectivamente, las curvas
experimentales correspondientes a Ucoonf:SMPa y afonf:3 MPa. En dichas figuras también se han
reflejado, a linea discontinua, alguna de las curvas representativas, obtenidas experimental-
mente. Asimismo, y al objeto de comparar comportamientos, también se ha representado una
curva representativa del ensayo de compresion uniaxial (linea de puntos gruesos).
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Fig. 4.6. Superficies de plastificacion para el caso de Jfon F=3MPa
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Tabla 4.5. Valores utilizados en la caracterizacion numeérica de los ensayos de compresion confinada
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Fig. 4.7. Superficies de plastificacion para el caso de acoon r =5MPa

a? a’
¢ conf | 59 (MPa) K Ke Designacién numérica
(MPa) (MPa)
0.6 62 1.285 0.380 5¢.2.7 Sconf.3 (60%)
0.7 69 1.280 0.500 Sc. 2.7 Sconf.3 (70%)
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Fig. 4.8. Curvas tension-deformacion experimentales vs numéricas. Efecto de los parametros del
modelo para el caso de ¢, =3 MPa
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Fig. 4.9. Curvas tension-deformacion experimentales vs numéricas. Efecto de los pardmetros del

modelo para el caso de ¢, =5 MPa

En el caso de utilizar los valores de Ky K: correspondientes a Ufonf = 3MPa (Fig. 4.6), se observa
que la Unica curva que parece querer estimar el comportamiento del ensayo de compresién con-
finada en la zona de cedencia es la que considera una resistencia a traccién igual al 90% de la de
compresion. Esta curva presenta la misma rigidez que las otras tres curvas, pero estima una ten-
sién de cedencia mds acorde a la registrada en el ensayo de compresién confinada. No obstante,
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tras alcanzar ese pico de tensidn, la curva numérica deja de seguir el comportamiento experimen-
tal (en el que el material exhibe un endurecimiento exponencial), para seguir el comportamiento
descrito por el ensayo de compresidon uniaxial. El resto de las curvas numéricas, apenas perciben
el incremento del limite de cedencia en compresién confinada, exhibiendo, practicamente, el
comportamiento a compresién uniaxial.

En el caso de utilizar los valores de Ky K; correspondientes a agonf = 5MPa (Fig. 4.7), se obtie-
nen curvas numeéricas practicamente idénticas, sea cual sea la relacién entre los limites a traccion
y a compresion utilizada. Todas las curvas son capaces, ahora, de predecir un aumento del limite
de cedencia a compresidn confinada, si bien, al igual que en el caso anterior, a partir de ese punto
no son capaces de reproducir el comportamiento del material ante condiciones de confina-
miento, sino que retoman el comportamiento pldstico del material bajo cargas de compresion
uniaxial.

En base a estos resultados, se intuye que este modelo tampoco es capaz de reproducir fielmente
el comportamiento mecanico de este tipo de hueso bajo condiciones de deformacion elevadas.
Estos resultados coinciden con los obtenidos por Nicola Kelly (Kelly, 2012), al aplicar este tipo de
modelo de comportamiento al hueso trabecular bovino. No obstante, en un principio se atribuyé
esta incapacidad de reproducir el comportamiento al hecho de que, en vez de utilizar los resulta-
dos experimentales para definir los pardmetros del modelo, esta autora definié unos valores de
K=1y K=1 que en principio no tenian justificacién aparente. Posteriormente, en el curso de esta
investigacion, se obtuvo la razén por la que tanto Kelly como otros investigadores (Carranza et
al., 2019; Kelly, 2012) utilizasen valores de K que inicialmente no se correspondian con los de un
ajuste experimental, y es que el modelo CFV presenta problemas de convergencia para valores
de K<1.

Asi, y aunque todos los valores expuestos en la Tabla 4.5 permiten obtener una superficie de
plastificacion (Fig. 4.6 y Fig. 4.7) que responda al modelo, ademas, son capaces (en mayor o menor
grado) de describir el comportamiento de un ensayo de compresion confinada (Fig. 4.8 y Fig. 4.9),
solo aquellos en los que K>1 han logrado converger en la simulacidon de un tercer ensayo (el en-
sayo de indentacién) que, como ya se indicé en el capitulo anterior, se disefid para analizar la
bondad de los modelos constitutivos.

La Fig. 4.10 recoge, comparadas, las curvas carga-desplazamiento del punzdn obtenidas tanto
experimentalmente (linea a trazos “Experimental T2”) como aplicando los distintos modelos de
comportamiento descritos en este apartado para el hueso trabecular: von Mises, Hill y CFV. En el
caso del CFV se han elegido las curvas representativas de crcoonf =3MPa (K>1) y acoonf =5MPa
(K<1), si bien esta ultima resulta truncada debido a los problemas de convergencia anteriormente
comentados. Como puede observarse, mientras que los modelos cldsicos de plasticidad (von Mi-
ses y Hill) recogen de manera bastante acertada el comportamiento experimental del hueso a
punzonado (sobre todo el isdtropo), el modelo CFV no es capaz de reproducir dicho comporta-
miento, quedando muy lejos de predecir la relacién carga-desplazamiento obtenida experimen-
talmente.
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Fig. 4.10. Comparacion resultados numéricos y experimentales para hueso trabecular indentado

No obstante, y en un ultimo intento de reproducir el comportamiento experimental a punzonado
mediante el modelo CFV, se llevaron a cabo nuevas simulaciones considerando limites de ceden-
cia a compresiéon mayores que el correspondiente a la direccidn transversal experimental (6? =
4MPa, 62 = 5.3MPa). Tras el ajuste de los pardmetros K y K: correspondientes, se obtienen las
curvas representadas en la Fig. 4.11. Como puede observarse, tendriamos que llegar a considerar
resistencias a la compresion iguales a la correspondiente a la del hueso trabecular en direccion
longitudinal para llegar a obtener una curva carga-desplazamiento que reprodujese a la de un
ensayo en el que el hueso ha sido solicitado en direccidn transversal. Estos resultados vuelven a
poner de manifiesto la debilidad del modelo CFV en la descripcidon del comportamiento mecanico
del hueso trabecular.

Llegados a este punto, y en vista de que ninglin modelo de los analizados es capaz de reproducir
de modo totalmente acertado el comportamiento del hueso trabecular, cabe sefialar la conve-
niencia de buscar, en un futuro, un modelo constitutivo mas adecuado, que implementado me-
diante una subrutina UMAT sea capaz de reproducir el comportamiento del hueso trabecular por-
cino. No obstante, la busqueda de este nuevo modelo, de gran complejidad, no se ha llevado a
cabo al salirse de los objetivos generales de esta tesis, quedando a la espera de un futuro trabajo.
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Fig. 4.11. Comparacion entre curvas numeéricas CFV con curva experimental de indentacion

4.4 Hueso cortical y tornillo interferencial

Como ya se comentd anteriormente, a través de los resultados obtenidos en la caracteri-
zacion mediante el ensayo SPT del hueso cortical, este podria ser modelizado mediante un mo-
delo elastico perfectamente plastico. No obstante, la perfecta definicion de un modelo de mate-
rial que representase a la perfeccion el comportamiento de este tipo de hueso, que se sabe es
anisotropo y dependiente de la zona de extraccidn, requeriria una caracterizacién tan profunda
que quedaria fuera del alcance de esta tesis, sobre todo teniendo en cuenta el papel que juega el
hueso cortical en la reconstruccién del LCA, reduciéndose bdsicamente al confinamiento del
hueso trabecular.

Es por este motivo que se decide modelizarlo en el programa de elementos finitos como sélido
rigido, debido, como se ha visto en el capitulo 3, a que posee una gran rigidez respecto al hueso
trabecular (Ecortica=5GPa Yy Etrabecular=73MPa). Una vez comprobados los resultados, finalmente se
decide sustituir al hueso cortical (salvo en una pequeia zona de contacto con el tenddn) por con-
diciones de contorno que simplifican el modelo y el coste computacional.

En cuanto al tornillo interferencial, tal y como se ha comentado con anterioridad en el capitulo 3
de la presente tesis, posee un comportamiento eldstico hasta un grado de deformacién bastante
elevado. Se sabe, que una vez introducido en el tunel tibial, las tensiones a las que se ve sometido
este componente, son realmente bajas y por tanto se asume que no va a superar la zona el3stica
del material en ninglin caso en el que se mantengan estados de cargas fisioldgicas. Por tanto, este
elemento ha sido definido como eldstico lineal con las propiedades definidas tras la campaia
experimental, es decir E=3.6GPay v=0.3.
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4.5 Resumen

A continuacién, se muestra la Tabla 4.6, que resume todos los modelos constitutivos adop-

tados para el calculo de elementos finitos de la reconstruccion de LCA objeto de estudio de la

presente tesis doctoral. Cada una de las partes que conforman el modelo se representa con el
modelo de material que se ha creido mas conveniente y que mejores resultados aportaba en
cuanto a comparacién con la curva experimental de cada uno de ellos.

Tabla 4.6. Resumen de los modelos constitutivos adoptados

Material

Comportamiento

Modelo constitutivo

Tenddn

Hiperelastico y
anisotropo

UMAT uanisohyper_inv (Calvo et al.,
2007; E. Pefia et al., 2007a)

Hueso trabecular

Elasto-plastico y
anisotropo

Crushable Foam volumetric hardening,
Hill, Von Mises

Hueso cortical

Elasto-plastico y
ortétropo

Sélido rigido , condiciones de contorno

Tornillo interferencial

El3stico lineal

Elastico
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Este capitulo recoge toda la informacion relativa al modelo numérico
generado para la simulacion de la operacion de reconstruccion de
ligamento cruzado anterior. Lo que se pretende con este modelo, es
poder conocer los esfuerzos a los que se ve sometido el conjunto
hueso-plastia-tornillo interferencial, una vez se ha realizado la intro-
duccion de los tornillos interferenciales en el tunel tibial. Se elegird
el modelo consitutivo para hueso trabecular que posteriormente se
utilizarad en todos los casos de estudio.



Capitulo 5. Modelo de elementos finitos

5.2



Capitulo 5. Modelo de elementos finitos

5.1 Introduccion

A continuacién, se describe el modelo numérico de elementos finitos realizado para la si-
mulaciéon de la reconstruccidon de ligamento cruzado anterior en su insercion tibial. Se explicara
el modelo geométrico disefiado para la simulacidn, los parametros, variables e invariables dentro
del propio modelo, tanto geométricos como propiedades de los materiales. Se describiran los
distintos modelos constitutivos elegidos para cada material que compone el modelo, asi como el
modelo geométrico (hueso trabecular, tenddn vy tornillo interferencial) y su disposicién dentro
del ensamblaje total, y se hard una descripcidon somera de la malla elegida para cada parte del
modelo y los steps que se han llevado a cabo para conseguir la simulacién correcta.

5.2 Modelo geométrico

El presente modelo se ha realizado en dos dimensiones. La disposicidn en tres dimensiones
(3D) acarreaba un coste computacional demasiado alto y se hacia inviable tanto por mallado y
contactos como por tiempo de procesado. Es por este motivo por el que se ha decidido que el
calculo sea bidimensional (2D).

El modelo bidimensional, creado para representar la reconstruccion de LCA en esta tesis, esta
constituido por tres partes: hueso esponjoso o trabecular, ligamento y tornillo interferencial. La
inclusion del hueso cortical se ha llevado a cabo mediante condiciones de contorno para disminuir
el coste computacional de la simulacidn, excepto en la zona de contacto del tenddn con el hueso
en el inicio del tunel, al ser esta la zona donde el tenddn, tras ser tensionado, es apartado hacia
un lado para proceder a la insercidn del tornillo interferencial.

La disposicidn elegida es asimétrica y bidimensional, decidiéndose asi que los contactos entre las
distintas partes sean los siguientes: hueso-tornillo, tornillo-ligamento y finalmente ligamento-
hueso, tal y como se muestra en la Fig. 5.1.

Hueso trabecular

Tornillo

Ligamento

Hueso cortical

Fig. 5.1 Modelo geométrico de elementos finitos (FEM)
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Las dimensiones geométricas del modelo se han mantenido invariables en las distintas simulacio-
nes realizadas. Esto es, el tornillo interferencial ha sido modelado con didametro invariable, y de
valor 7 mm. Se numeran los dientes del tornillo segun la Fig. 5.2 para establecer posteriormente
un estudio claro de las tensiones en cada zona de la reconstruccidn.

Diente 9

Diente 8
ente Zona 8

Diente 7 Zona7

Diente 6 Zona 6

Diente 5 Zona s

Diente 4 Zona 4

Diente 3 Zona 3

Diente 2 Zona 2

Diente 1 Zonal

Fig. 5.2. Numeracion dientes del tornillo interferencial y zonas correspondientes en hueso trabe-
cular en el modelo numérico

El didmetro del tenddn que se ha elegido como modelo por recomendacidn de los especialistas
en el campo, tiene un didmetro de 4mm, pero ha de tenerse en cuenta que, tanto en el modelo
como en la realidad, el tenddn se considera doblado sobre si mismo, por lo que se va a modelar
con un diametro de 8mm. Las dimensiones de las paredes 6seas también han sido invariables
puesto que se pretende simular un extracto del tunel tibial completo, aquel en el que se quedaria
fijado el tornillo interferencial entre el hueso y la plastia sustituta.

Por su parte, y dado que lo que se pretende es conocer los estados tensionales producidos por
diferentes relaciones entre el didmetro del tunel tibial y el resto de elementos que forman parte
de la reconstruccion (tenddn y tornillo), se ha variado el didametro del tunel tibial, siendo este el
pardmetro geométrico que se ha postulado como clave. Las dimensiones de tunel tibial analizadas
en este trabajo se recogen en la Tabla 5.1.

Tabla 5.1. Pardmetros geométricos de estudio

Digmetro tunel tibial (mm) 7 8 9 10
Diagmetro tornillo interferencial (mm) 7 7 7 7
Didmetro tenddn (mm) 8 8 8 8
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5.3 Materiales

La Tabla 5.2. recoge los modelos constitutivos utilizados en la descripcién mecanica de los
distintos materiales, y que ya han sido descritos en el capitulo 4.

Tabla 5.2. Resumen de los modelos constitutivos adoptados

Material Comportamiento Modelo constitutivo
i Hiperelastico y UMAT uanisohyper_inv (Calvo et al., 2007;
Tenddn )
anisétropo Pefa et al., 2007)
Elasto-plastico y Crushable Foam Volumetric hardening, Hill,

Hueso trabecular L ]
anisotropo Von Mises

) Elasto-plastico e L o
Hueso cortical o Cuerpo rigido, condiciones de contorno
anisétropo

Tornillo interferencial Elastico lineal Elastico

Tenddn

Subrutina de material uanisohyper_inv generada a partir del modelo presentado en el capitulo 4.
Se llama a la subrutina para definir este material con los parametros obtenidos experimental-
mente y que se muestran en la Tabla 5.3.

Se debe definir la orientacién del material para que la direccién de las fibras coincida con el eje
longitudinal del tendén.

Tabla 5.3. Constantes del modelo de material obtenidas para los tendones porcinos

Cci10 Rk1 Rk2 Rk3 Rk4 Rk5 lao Laref Dinv

7.98 0.374 19.24 - - - 1.0 1.44 0.001

Hueso trabecular

Como se ha comentado en el capitulo 4, se van a comparar tres modelos de material para carac-
terizar numéricamente el hueso trabecular: modelo de von Mises, modelo de Hill y el modelo
Crushable Foam Volumetric. En la Tabla 5.4, se resumen los pardmetros que es necesario intro-
ducir para cada uno de los modelos de material elegidos.
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Tabla 5.4. Constantes eldsticas que definen los diferentes modelos elegidos para representar al
hueso trabecular

E (MPa) v oy
von Mises
73 0.27 2.7
E (MPa) v oy K K:
CFV
73 0.27 2.7 1.28 0.76
E; (MPa) Er (MPa) wir 12/ vr
219 73 0.25 0.083 0.27
Hill
Rqq R3, R33 Ry, Rq3 R33
1 1.5 1 1.5 1 1.5

Hueso cortical

Como ya se ha comentado, el hueso cortical se ha sustituido por condiciones de contorno, ex-
cepto en la zona de entrada del tunel tibial en contacto con el tenddn (Fig. 5.1) que ha sido mo-
delada con un comportamiento elastico lineal, con un mddulo eldstico de E=5GPay un coeficiente
de Poisson de v=0.35.

Tornillo interferencial

El material del tornillo es un 75% PLLA y un 25%HA. Se han utilizado los datos obtenidos con el
método inverso de caracterizacion (E=3600MPa y v=0.3). Se trata de un material que se asume
como elastico lineal.

5.4 Tipo de elemento y mallado de las partes

El modelo completo de la zona de insercidn tibial del LCA en su reconstruccién completa,
posee un total de 88077 elementos de tipo CPS4, CPE4 y CPE3.

En las diferentes disposiciones geométricas de tunel tibial, se ha tenido que hacer una malla sen-
siblemente mas fina de las paredes de hueso trabecular, a medida que el tunel tibial fuese menor,
debido en gran parte a que la falta de espacio para la descompresion del tornillo deformaba los
elementos de la malla de tal forma que terminaba no siendo un cdlculo vélido. Sin embargo, el
mallado del tenddn, asi como del tornillo interferencial permanecié constante independiente-
mente del modelo geométrico de estudio.

A continuacién, se expone detalladamente el tipo de elementos y el mallado de cada una de las
partes.

Tendon

*Element, type=CPS4

Se han utilizado un total de 38400 elementos con un tamafio constante de todos los elementos
de 0.025x0.25mm. Dado que se ha trabajado en condiciones de hiperelasticidad, estos elementos
han de ser elementos tipo CPS (tension plana). Se trata de elementos continuos bilineales de
tension plana con 4 nodos.
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Hueso trabecular
*Element, type=CPE4

El nimero de elementos utilizado para modelizar todo el conjunto de hueso trabecular ha sido
de 28670 de un tamafio aproximado medio de 0.15x0.1 mm en la zona de contacto con el tendon
y de 0.15x1.5mm en la zona mas alejada de los posibles contactos.

La malla de esta parte serd mas fina en las zonas de contacto con el tenddn o con el tornillo
interferencial (segln sea el hueso trabecular derecho o izquierdo, respectivamente) para permitir
una mayor precision de cdlculo y mejores resultados. Para ello, se crean particiones que permiti-
ran dividir en dos zonas el hueso trabecular, realizando un mallado progresivo que crece desde la
zona de contacto hacia el exterior.

Se trata de elementos continuos bilineales de deformacién plana con 4 nodos.

Hueso cortical
*Element, type=CPE4

El nimero de elementos utilizado ha sido de 1350 de un tamafio aproximado medio de 0.083x0.1
mm.

Se ha elegido el mismo tipo de elementos y formulacion de deformacién plana que en el caso del
hueso trabecular, por ser un afadido a este en la zona inferior del hueso derecho.

Se trata de elementos continuos bilineales de deformacién plana con 4 nodos.

Tornillo interferencial
*Element, type=CPE3

Al ser un material elastico lineal no tiene ningun tipo de restriccidn para elegir el tipo de elemento
con el que debe ser mallado. En este caso se ha elegido trabajar en un estado de deformaciones
plano. El nimero total de elementos en el tornillo ha sido de 19657. Se creard una malla mas fina
en las zonas correspondientes a los dientes del tornillo interferencial para que los contactos se
lleven a cabo con mayor suavidad.

Se trata de elementos continuos bilineales de deformacidn plana con 3 nodos, teniendo que uti-
lizar diversos tamafios dependiendo de la zona de mallado del mismo.
5.5 Condiciones de contorno y contactos

En este apartado se van a exponer las diferentes condiciones de contorno que se han im-
puesto para obtener un resultado de convergencia del modelo completo. Asimismo, se exponen
las diferentes propiedades de interaccion entre las diferentes partes en el ensamblaje total del
modelo.

5.5.1 Condiciones de contorno

En este modelo se han tenido en cuenta diferentes situaciones a la hora de plantear la
resolucién del problema. En un primer momento, se creyé que la mejor solucién era simular la
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introduccion del tornillo en el tunel tibial, tal y como se realiza en la operaciéon de ligamento cru-
zado anterior. De esta forma, un modelado en tres dimensiones (y teniendo que utilizar Aba-
qus®Explicit) fue necesario para conseguir simular la introduccién del tornillo con giro del mismo
(a modo de rosca). Esta simulacion resultd tremendamente complicada y con un coste compu-
tacional elevadisimo. Esta fue otra de las razones por las que se hizo necesario el paso al calculo
bidimensional.

Una vez elegida la disposicidon bidimensional, la Unica forma de introducir el tornillo era con un
desplazamiento. El resultado obtenido obligd al cambio de estrategia debido en gran parte a que
lo que finalmente hacia el tornillo era arrastrar material de hueso trabecular y tenddén (enrolla-
miento) a su paso hasta la posicidn definitiva en el tunel tibial.

El planteamiento definitivo fue utilizar métodos de compresién y descompresion del tornillo in-
terferencial y simular cdmo afecta su posicién final en el tunel tibial tanto al hueso trabecular con
el que estd en contacto como al tenddn sustituto.

Para llevar a cabo este planteamiento del problema, se decidio restringir el movimiento del hueso
trabecular para simular su natural confinamiento por el hueso cortical (direccion radial) y por mas
hueso trabecular y finalmente cortical en su direccién axial. El tornillo estd colocado desde un
principio en su posicién final (fijando la posicidn de un punto representativo) de la reconstruccion
y se elimina cualquier contacto con el resto de componentes del modelo hasta que comienza su
estado de descompresion, en el cual se esta simulando el contacto existente entre el tornillo in-
terferencial y el hueso trabecular o el tenddn. Es, por tanto, que el estado tensional y de despla-
zamientos, que se desee comprobar para verificar la bondad del modelo, debe ser posterior a la
descompresién total del tornillo interferencial. El tenddn por su parte esta empotrado en su ex-
tremo superior, simulando su inserciéon femoral, y libre de condiciones en el resto de sus elemen-
tos.

5.5.2 Propiedades de interaccion (Interaction properties Abaqus®v6.12)

Se han creado dos propiedades de interaccién para los distintos contactos basandonos
en estudios anteriores, en los que bien obviaban el coeficiente de friccidn o bien lo consideraban
muy bajo (Pefa et al., 2006; Salehghaffari and Dhaher, 2014; Seral Garcia et al., 2003). Por un
lado, se considera una propiedad con rozamiento, denominada Friction, definida con un coefi-
ciente de rozamiento de 0.1 y con una tolerancia de 0.005. Esta propiedad se caracteriza por un
tipo penalty, que implica una penalizacién sobre la rigidez del con-
tacto entre dos superficies, permitiendo cierto movimiento entre las mismas (deslizamiento elas-
tipo
hard contact, es decir, utilizando el método clasico multiplicador de Lagrange para aplicar restric-

I”

comportamiento “tangencia

I”

tico) cuando deberian verdaderamente estar colisionando, y un comportamiento “norma

ciones en el analisis de Abaqus® Standard. Esta propiedad serd aplicada entre el tenddn y el hueso
(siendo el hueso la superficie maestra, el que posee mayor rigidez) y entre el hueso trabecular y
el tornillo interferencial (siendo el tornillo la superficie maestra). La otra propiedad, denominada
Frictionless, se ha creado para aplicarla al contacto entre el tornillo interferencial y el tendoén
(siendo el tornillo la superficie maestra), sabiendo que el rozamiento entre ambos es inferior al
generado con el hueso trabecular, y se le infiere un coeficiente de rozamiento practicamente
nulo, de 0.05, con una tolerancia de 0.005, la mitad que el aplicado para los contactos entre el
tornillo y el hueso trabecular.
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5.6 Definicion del problema: pasos de calculo

La simulacién del resultado de la reconstruccion de ligamento cruzado anterior, pasa por
realizar una comprobacion del estado del hueso trabecular y de la plastia sustituta una vez intro-
ducido el tornillo interferencial en el tunel tibial.

La creacion del modelo completo de calculo por elementos finitos que simula la reconstruccién
total de LCA se puede desglosar en cuatro steps diferentes, teniendo que hacer variaciones de
disefio y dividir estos steps en varias partes para obtener la convergencia deseada para finalizar
el calculo. Estos steps son los siguientes:

e Compresion del tornillo interferencial: se aplica una presidon constante sobre la super-
ficie externa del tornillo interferencial, del valor adecuado en cada caso de estudio de-
pendiendo del tunel tibial que aplica.

e Tensionary apartar tendon: este step simula la pretensién que realizan los cirujanos al
tendon, una vez colocado en su insercién femoral, para poder introducir el tornillo sin
que exista peligro de enrollamiento. Se aparta ligeramente el tenddn contra el hueso
derecho con el que estd en contacto, para evitar que se quede enredado en el tornillo.

e Descompresion del tornillo interferencial: se descomprime el tornillo hasta devolverlo
a su estado y dimensiones originales, simulando su posicion final en la reconstruccién.

En algunos casos, al objeto de comprobar el grado en el que el tenddén queda anclado al tunel
tibial tras la intervencién de reconstruccidn, se simuld el efecto de una rehabilitacion temprana,
mediante la implementacion de los siguientes steps:

e Soltar tendon: concluida la intervencion, se deja de aplicar la carga que mantenia al
tenddn ligeramente pretensado durante la intervencién

e Rehabilitacion: se aplica una carga progresiva al tenddén que tira del mismo hacia la
insercion femoral tratando de extraerlo de la insercion tibial, en sentido contrario al
que se le aplicaba la carga durante la intervencién. De este modo, se simula el movi-
miento natural de la rodilla y se comprueba que el tenddn estd lo suficientemente su-
jeto y no se producen desplazamientos excesivos que provocarian el fallo de la inter-
vencion.

5.7 Resultados de interés

Dado que como en toda simulacién, se estan aplicando una serie de variaciones y simplifi-
caciones tanto del proceso real de reconstruccién como de los modelos de comportamiento de
los materiales implicados, resulta de utilidad fijar, de antemano, cuales son realmente los resul-
tados del modelo que resultan de interés en este trabajo.

Para ello, tomaremos como referencia los resultados obtenidos con el modelo que analiza un
diametro de tunel tibial de 10mm y considerando que el hueso trabecular tiene un comporta-
miento eldstico-perfectamente pldstico e isdtropo con las propiedades correspondientes a los
resultados obtenidos experimentalmente en direccidn transversal, que se suponen representati-
vas de todos los ensayos realizados (E=73MPa, v=0.27, oy= 2.7MPa). El hecho de tomar de partida
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este modelo se basa en que se trata del modelo mds sencillo y, por tanto, el que implica un menor
coste computacional.

Dado que el éxito de esta reconstruccidn esta intimamente ligado a la presién que el resto de
elementos (tornillo y hueso trabecular) ejercen sobre el tenddn sustituto, lo que nos interesa
comparar es el estado de tensiones (Omin_ppat), y de deformaciones (Emin_ppar) que se generan en las
superficies del tenddn en contacto con esos elementos, conforme cambian los pardmetros utili-
zados en el modelo (modelo de material utilizado, pardmetros constitutivos, didmetro del tunel
tibial...).

No obstante, también resulta interesante analizar lo que ocurre en otras zonas de la reconstruc-
cion especialmente solicitadas, como por ejemplo el contacto entre el hueso trabecular y el tor-
nillo. Esta zona de la simulacidn serd la mas afectada en cuanto a deformacién, pero debido mas
al proceso de simulacion llevado a cabo (compresion y descompresion del tornillo) que a lo que
sucede en la realidad (el tornillo va entrando en el tunel tibial mediante un movimiento com-
puesto por una translacién y un giro).

Asi, para analizar las diferentes zonas de interés, se han creado una serie de paths o trayectorias
que incluyen los puntos de contacto entre los diferentes elementos. La Fig. 5.3 especifica la no-
menclatura utilizada en la descripcién de dichos paths, mientras que la Fig. 5.4 muestra gréfica-
mente los distintos paths creados para el estudio.

Tendon_iz
Hueso_iz
Tenddn_dch
Hueso_dch
Elemento Designacion Definicién
Hueso izquierdo Hueso_iz Hueso trabecular en contacto con tornillo interferencial
Hueso derecho Hueso_dch Hueso trabecular en contacto con tenddn

Tendon izquierdo Tendon_iz Zona del tenddn en contacto con tornillo interferencial
Tenddn derecho Tendoén_dch Zona del tenddn en contacto con hueso trabecular

Fig. 5.3. Esquema y definicion de la nomenclatura utilizada en la descripcion de los paths
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En base a todo lo anterior, procedemos a analizar los resultados obtenidos en los diferentes paths
para un caso que tomaremos como referencia. Concretamente, el caso correspondiente a un dia-
metro de tunel tibial de 10 mm,y utilizando, para el hueso trabecular, el modelo de von Mises
(E=73, v=0.27, oy= 2.7MPa).

I
Fig. 5.4. Paths creados para la representacion de tensiones y deformaciones: (a) Hueso_iz; (b)
Hueso_dch; (c) tenddn_iz; (d) tenddn_dch
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La Fig. 5.5. muestra el estado de tension principal minima, a modo orientativo, de los distintos
elementos una vez concluido el proceso de descompresién del tornillo. Como puede apreciarse,
en este caso los tres ultimos dientes del tornillo (los correspondientes a la zona de menor didme-
tro), no llegan a entrar en contacto con el tenddn o el hueso trabecular que lo rodean.

Fig. 5.5. Imagen del modelo del tunel tibial de 10 mm una vez concluido el proceso de descom-
presion del tornillo con el modelo de von Mises (E=73, v=0.27, ov= 2.7MPa)

En primer lugar, se muestran los resultados de tensiones en la superficie del tendén en contacto
con el hueso trabecular (Fig. 5.6) y en contacto con el tornillo (Fig. 5.7), dado que son esas pre-
siones las que mds interesan en este trabajo. En dichas figuras se ha representado la situacién de
cada punto del tenddn con respecto a los paths creados en el propio tenddn. Estos paths, se pue-
den relacionar facilmente con la geometria del tornillo, pudiendo observar de forma intuitiva cual
es la zona afectada por los dientes del mismo (representado en la parte inferior de las figuras).

y distance along path (mm)

35 40

S min Ppal (MPa)
) [N

'
w
1

——Tendén_dch_d10

-5

Fig. 5.6. Tension ppal. min. en el tenddon en contacto con el hueso trabecular. Tunel de 10mm de
didmetro, modelo de von Mises (E=73, v=0.27, ov=2.7MPa)
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Fig. 5.7. Tension ppal. min. en el tenddn en contacto con tornillo interferencial. Tunel de 10mm
de didmetro, modelo de von Mises (E=73, v=0.27, oy= 2.7MPa)

Como puede observarse, el path que contiene la linea del tendén mas cercana al hueso trabecular
(Fig. 5.6), muestra, en primer lugar, la existencia de un pico de tensiones muy puntual, que tiene
lugar casi al inicio del tunel, en la zona frontera entre el hueso cortical y el trabecular, zona ante-
rior a la que coincidiria con el primer diente del tornillo. Posteriormente, y ya en una zona cuyas
coordenadas longitudinales coinciden con el tornillo, el tendén queda sometido a una distribu-
cion de tensiones bastante homogénea en la zona coincidente con la vertical de los tres primeros
dientes. Finalmente, la tensién cae progresivamente conforme se avanza hacia la punta del tor-
nillo, hasta desaparecer totalmente en la zona correspondiente a los dientes que ya no estdn en
contacto con el tenddn.

En el caso del tenddn en contacto con el tornillo interferencial (Fig. 5.7), solo se observan tensio-
nes, muy puntuales, en las zonas préximas al contacto con los diferentes dientes del tornillo. En
este caso concreto, las tensiones maximas de compresion se concentran en el contacto con el
primer diente del tornillo (el situado en la zona de mayor diametro del mismo), con valores que
no superan los 13MPa. En las zonas correspondientes al contacto con los siguientes dientes, las
tensiones van disminuyendo hasta desaparecer en las posiciones correspondientes a aquellos
dientes que no llegan a entrar en contacto con el tenddn, es decir, los tres dientes de la posicidn
mas elevada del tornillo (dientes 7, 8 y 9 en la Fig. 5.2).

Por su parte, cuando analizamos los resultados, tanto de tensiones como de deformaciones, en
el hueso trabecular en contacto con el tendén (Fig. 5.8), se observa un perfil de tensiones (Fig.
5.8.a) muy semejante al comentado para el tenddn (Fig. 5.6), sdlo que ahora el pico de tensiones
gue se presenta al inicio del tunel tibial es mucho mas elevado. Realmente, lo que se estd obser-
vando en el pico, no tiene nada que ver con la reconstruccién de LCA, sino con la concentracién
de tensiones, derivada del step 2, que se produce al retirar hacia un lado del tunel tibial el tendoén
antes de proceder a la descompresién del tornillo.
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Fig. 5.8. (a) Tension principal minima; (b) deformacion principal minima en hueso
trabecular contra el tendon. Tunel de diadmetro 10mm, modelo de von Mises
(E=73, v=0.27, ov= 2.7MPa)

Como puede verse mds detalladamente en la Fig. 5.9, este paso hace que se genere, en la zona
en la que se esta retirando el tenddn hacia un lado, una gran concentracidn de tensiones que en
realidad no se produce y que, de producirse (entre el tenddn y el hueso cortical) se elimina en el
momento en que el cirujano suelta el tendon.

Volviendo a la Fig. 5.8.a, y obviando el pico de tensiones, la maxima tensién de compresiéon no
llega a alcanzar el limite de cedencia del hueso trabecular (oy=2.7 MPa en el presente caso de
estudio). Por su parte, el perfil de deformaciones (Fig. 5.8.b) es semejante al de tensiones, man-
teniéndose la deformacion principal minima, en todos los casos, por debajo del 2.5%.
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Fig. 5.9. Zona de concentracion de tensiones en el contacto entre el tenddn y el hueso cortical

5.8 Influencia del modelo constitutivo del hueso trabecular

En el capitulo anterior, se detallaron los tres modelos de material que podrian ser utiliza-
dos en la descripcidn del comportamiento mecdnico del hueso trabecular: von Mises, Hill y CFV.
Como también se sefald, ninguno de ellos resulta totalmente apropiado para caracterizar este
tipo de hueso de forma completa, y, sin embargo, el coste computacional de utilizar cada uno de
ellos es muy distinto. Por un lado, se sabe que se trata de un material ortétropo, por tanto, ni el
modelo CFV ni el modelo de von Mises representarian fielmente el comportamiento debido a
estar formulados para materiales isétropos. El modelo de Hill salvaria esta dificultad, pero no
contempla el efecto de las presiones hidrostdticas a las que sabemos estd sometido este material
debido a su confinamiento natural por el hueso cortical. Esta ultima propiedad solo podria quedar
definida utilizando el modelo CFV. En cuanto al coste computacional, crece bastante al pasar del
modelo de von Mises al de Hill, haciéndolo exponencialmente cuanto se utiliza el modelo CFV.

En este contexto, en este apartado se van a analizar los resultados obtenidos, en cuanto a las
variables de interés (tensiones y deformaciones en las zonas de contacto entre tenddn, tornillo y
hueso), en funcidn de la teoria constitutiva utilizada para el hueso trabecular, con el modelo geo-
métrico tomado hasta ahora como ejemplo (tunel tibial de 10 mm) y propiedades obtenidas para
cada modelo de comportamiento para el individuo de estudio (valores medios experimentales)
descritas en la Tabla 5.4.

Cabe destacar que el modelo de Hill necesita una orientacion de los ejes del material. Para com-
parar los resultados de los diferentes modelos constitutivos de hueso trabecular, se decidié que
el eje longitudinal del hueso trabecular fuese paralelo al eje longitudinal del tornillo. Esta decision
se tomo por varias razones: por un lado, el modelo estd siendo dibujado en dos dimensiones, por
tanto, no es posible conseguir representar el angulo real que forma el tunel tibial con el eje natu-
ral del hueso, puesto que este angulo se realiza en funcién de dos planos diferentes (el sagital y
el coronal). Se sabe que el ligamento cruzado anterior forma un determinado angulo con la tibia
(Burkart et al., 2001; Huang et al., 2014; Marchant et al., 2010; Takazawa et al., 2015). Este angulo
afecta tanto al plano sagital como al plano coronal siendo respectivamente de entre 40° y 55°,
para el plano sagital y, de aproximadamente 60°- 80°, para el plano coronal (Peiia et al., 2006).
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Por otro lado, el angulo de insercion del tornillo interferencial, va a depender un poco de la ana-
tomia de cada paciente.

En la Fig. 5.10 se representa el angulo que forma el LCA y por ende, el dngulo de insercién del
tornillo interferencial respecto al plano coronal. Dado que este angulo puede variar entre 60°
(linea verde) y 80° (linea azul), siendo posible una insercion de 70° (linea amarilla) respecto al
plano coronal, se decide simplificar los calculos de tal forma que, permaneciendo tenddn y torni-
llo en el mismo plano y con ejes longitudinales paralelos, simular que la insercidn se esta haciendo
a 90° respecto al plano coronal, es decir, las direcciones del material del hueso trabecular coinci-
den con las del tornillo.

v

Plano coronal

Fig. 5.10. Angulo del tunel tibial respecto al plano coronal

Asi, la Fig. 5.11 recoge los perfiles de tensiones que presentan los puntos del tendén en la zona
de contacto tanto con el hueso trabecular (Fig. 5.11.a) como con el tornillo interferencial (Fig.
5.11.b). Como puede observarse, los resultados obtenidos, tanto en una zona como en otra del
tenddn, son bastante similares, sea cual sea el modelo constitutivo utilizado para el hueso trabe-
cular.

En la zona del tenddn contra el hueso trabecular (Fig. 5.11.a), el modelo de von Mises y el CFV
practicamente coinciden en la prediccién, mientras que el modelo de Hill proporciona unos valo-
res de tensiones ligeramente superiores, si bien la diferencia apenas supera el 10%. En el caso de
las tensiones en el tenddn contra el tornillo (Fig. 5.11.b) los tres modelos prevén practicamente
las mismas tensiones.
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Fig. 5.11. Tension principal minima en tendodn: (a) contra el hueso trabecular; (b) contra el
tornillo interferencial

Por su parte, si observamos la zona del hueso trabecular contra el tendén (Fig. 5.12), vemos que
los resultados en cuanto a tensiones (Fig. 5.12 a) son muy semejantes a los presentados en la
figura anterior para el tenddn, obviando el pico inicial que, como ya se indicd, nada tiene que ver
con el problema analizado. En cuanto a las deformaciones (Fig. 5.12 b) los perfiles en el hueso son
de nuevo semejantes, si bien es el CFV el que proporciona los valores mas bajos, seguido por von
Mises y finalmente Hill, que, de nuevo, predice los mayores valores de deformacién.
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Fig. 5.12. Tension (a) y deformacion (b) principal minima en el hueso trabecu-
lar contra el tenddn

En funcién de estos resultados, y sin perder de vista que el objetivo del modelo es analizar qué
configuracion tenddn-tornillo-hueso produciria la mayor presién radial sobre el tenddn, queda
claro que las diferencias entre las predicciones de los tres modelos no son suficientemente rele-
vantes, para justificar las grandes diferencias en cuanto a coste computacional que implica el uso
de unos u otros. Esto es especialmente notorio si comparamos los resultados obtenidos con CFV
y von Mises, practicamente idénticos en cuanto a predicciones tensidon-deformacién, pero con un
coste computacional tan tremendamente diferente que deja clara la conveniencia de abandonar
el modelo CFV.

Algo semejante ocurre con el modelo de Hill, que si bien predice tensiones y deformaciones lige-
ramente superiores al isdtropo de von Mises, las diferencias no parecen justificar ni la mayor
dificultad para definir el modelo, ni su mayor coste computacional. Téngase en cuenta, ademds,
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que el modelo de Hill no estaria por el lado de la seguridad, al pronosticar mayores valores de
tensién de compresion que el de von Mises para la misma geometria analizada.

Sefialar, ademas, que estos resultados se repiten cuando el didmetro de tunel tibial analizado es
otro. Asi, la Fig. 5.13, recoge, comparados, los perfiles de tension de compresién maxima en el
tenddn contra el hueso trabecular (Fig. 5.13.a) y contra el tornillo (Fig. 5.13.b), predichos por los
tres modelos de hueso trabecular, cuando el diametro del tunel es de 8 mm. Los resultados de
tensiones y deformaciones mdaximas de compresion en el hueso trabecular utilizando este mismo
tunel tibial y los tres modelos de comportamiento del hueso trabecular se recogen, asimismo, en
la Fig. 5.14.
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Fig. 5.13. Influencia del modelo constitutivo de hueso trabecular en la tension
principal minima en el tenddn: (a) contra el hueso trabecular, (b) contra el tornillo
interferencial. Diadmetro de tunel tibial de 8mm
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Fig. 5.14. Influencia del modelo constitutivo de hueso trabecular en: (a) tension y
(b) deformacion principal minima en el hueso trabecular en contacto con el ten-
don. Disposicion de tinel de 8mm

Los resultados obtenidos con los tres modelos de comportamiento son, para esta geometria, tre-
mendamente semejantes, mucho mas que los correspondientes al tunel de 10mm, habiéndose,
sin embargo, complicado los calculos mucho mas ahora que en aquel caso, con tiempos de célculo
gue se alargaron hasta 8 dias.

Como puede observarse, no existe tampoco en esta disposicion de tunel tibial de 8mm, grandes
diferencias entre unos y otros modelos constitutivos seleccionados para el hueso trabecular. Es
por este motivo que se refuerza la decisidn de elegir el modelo de von Mises para realizar todos
los cdlculos necesarios para solventar el problema planteado en la presente tesis doctoral.
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5.9 Resumen

Se ha construido un modelo que describe el problema de la reconstruccion LCA en dos
dimensiones y que analiza la interaccidn entre los distintos elementos que lo constituyen, de tal
forma que los contactos entre elementos se resumen en: hueso-tornillo, tornillo-tenddn y ten-
don-hueso.

Las dimensiones geométricas de cada uno de los elementos constituyentes han permanecido in-
variables, salvo el didametro de tunel tibial, Unico pardmetro geométrico que ha variado. El tornillo
interferencial se ha modelado con un didametro de 7mm, el tenddn se ha elegido de didmetro
4mm si bien se ha dispuesto en disposicidon doble (un total de 8mm) y en funcién de estas dimen-
siones, el didametro de tunel tibial ha variado entre 7mm y 10mm.

Los modelos constitutivos utilizados en la descripcidn de cada material, asi como los pardmetros
representativos de los mismos, han sido los descritos en el capitulo 4. En el caso del hueso trabe-
cular se han utilizado los tres modelos capaces de describirlo: von Mises, Hill y CFV.

Se ha mallado el ensamblaje con un total de 88077 elementos de tipo CPS4 para el tenddn con
un tamafio de aproximadamente 0.025x0.25mm, CPE4 para el hueso, con un tamafio minimo de
0.15x0.1mm y maximo de 0.15x1.5mm y CPE3 para el tornillo interferencial, con tamafio variable
dependiendo de la zona de contacto, siempre inferior al tamano de elemento minimo del hueso
trabecular.

El problema ha sido definido mediante tres steps o pasos de calculo diferentes: compresion del
tornillo ya situado en la posicidon que ocuparia en el tunel al final del roscado, ligero tensionado
del tenddn simulando su estado en una reconstruccion real, y, finalmente, la descompresion del
tornillo para devolverlo a su tamafio original. En algunos casos, para poder elegir el didametro de
tunel tibial mas adecuado para el paciente, se ha llevado a cabo un proceso de rehabilitacién
temprana, aplicando una carga progresiva al tenddn en su insercion femoral en sentido contrario
al que se le aplicé durante el proceso de la reconstruccion.

Se ha realizado un analisis sobre cudl de los modelos de comportamiento de hueso trabecular
utilizados (von Mises, Hill y CFV) seria el mas apropiado, teniendo en cuenta tanto sus prediccio-
nes como el coste computacional asociado. Para ello se han simulado las reconstrucciones co-
rrespondientes a didmetros de tunel 8mm y 10mm, y se han comparado los resultados obtenidos
con cada modelo sin perder de vista el tiempo de célculo empleado en obtenerlos. Estos resulta-
dos reflejan que la diferencia entre las predicciones de los tres modelos no es lo suficientemente
relevante como para justificar las elevadas diferencias existentes en cuanto a coste computacio-
nal que implica el uso de unos u otros. En base a todo ello, se elige el modelo isétropo de von
Mises como el mas adecuado para llevar a cabo los analisis que se realizaran con posterioridad.
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Capitulo 6

Analisis numerico del
efecto de distintas variables
en la reconstruccion de LCA

En este capitulo se procede a presentar la influencia de las distintas
variables estudiadas a través del modelo numérico de elementos fini-
tos. Estas variables son principalmente, la edad, que se traduce en
calidad osea y el diametro del tunel tibial.
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6.1 Introduccion

Una vez presentados los modelos de elementos finitos que van a utilizarse para la simula-
cion de la reconstruccidn de LCA, en este capitulo se utilizaran dichos modelos en el analisis de la
influencia ejercida por variables tan importantes como el didmetro del tunel tibial, la edad del
paciente o el dngulo de entrada del tornillo sobre el resultado de dicha reconstruccién. Para ello,
se llevard a cabo una comparativa en términos tanto de tensiones como de deformaciones maxi-
mas a compresion a las que tanto el tendédn como el hueso trabecular se ven sometidos en funcidn
de la variable utilizada. Ademas, y dado que el objetivo Ultimo de la reconstruccion es fijar la
plastia de manera eficiente, impidiendo que ésta se desplace a través del tunel tibial una vez
concluida la operacion, también se analiza, para cada caso, el desplazamiento longitudinal del
tenddn durante el proceso de “rehabilitacién” cuando se tira del mismo en direccion femoral.

Asi, en primer lugar, se analiza la influencia de utilizar diametros de tuneles tibiales de 10, 9, 8 y
7mm, didmetros que se consideran de los mas usados (Eichinger et al., 2018; Kopf et al., 2010;
Sauer and Lind, 2017) cuando se pretende fijar, eligiendo en todos los casos, y dado que segln
ciertos estudios el diametro y longitud del tornillo no afectan a la resistencia del tenddén (Kruppa
et al., 2020), un tornillo de 7mm de didmetro y 25mm de longitud (Kruppa et al., 2020; Micucci
et al., 2010; Yao et al., 2014) con un tendén de 8mm de didmetro y 60mm de longitud, medida
en concordancia con otros estudios (Collette and Cassard, 2011). Se elige el didmetro del tenddn
entre los mas utilizados en las reconstrucciones, considerando propuestas que concretan que un
didametro mayor de 8mm mejorara los resultados de la reconstruccion (Jurkonis et al., 2018;
Spragg et al., 2016). Posteriormente, se pasa a comparar el efecto de la edad del paciente, refle-
jada en la calidad dsea del hueso trabecular, para cada uno de los didmetros de tunel anterior-
mente sefialados. Por ultimo, se presenta un estudio de la influencia del dngulo de entrada del
tornillo interferencial para el caso del hueso trabecular representado por el modelo de Hill, en el
que se tendran en cuenta las propiedades del hueso trabecular en direccién longitudinal y trans-
versal. Ademas de los resultados aqui presentados y discutidos, en el Apéndice 2, se recogen to-
dos y cada uno de los resultados correspondientes a las diferentes simulaciones de la reconstruc-
cion LCA realizadas.

6.2 Influencia del diametro del tunel tibial

En este apartado se analiza la influencia que tiene el didmetro del tunel tibial utilizado, en
el resultado de la reconstruccidn de ligamento cruzado anterior, comparando los perfiles de ten-
siones y deformaciones obtenidos para cada didmetro de tunel analizado.

No obstante, no olvidemos que el propdsito final de la reconstruccion es fijar la plastia de modo
eficiente, asegurando que, tras la intervencién, y ante una solicitacién de traccidn, no se produz-
can desplazamientos relativos entre los componentes lo suficientemente importantes para que
la intervencion sea considerada un fracaso. Por esta razdn, en este apartado también se analizar3,
para cada didmetro de tunel analizado, los desplazamientos que sufren tanto el tendén como el
tornillo cuando, una vez concluida la intervencién, se somete al tenddn a una carga creciente que
tienda a extraerlo del tunel.
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Los modelos de comportamiento utilizados en el andlisis para los distintos elementos intervinien-
tes son los descritos en el capitulo 5, habiendo utilizado el modelo de von Mises con las propie-
dades obtenidas experimentalmente ( E=73MPa, v=0.27, 0,=2.7 MPa) para describir el compor-
tamiento del hueso trabecular.

Tensiones y deformaciones tras la reconstruccion

En la Fig. 6.1 se recogen, de forma grafica y para el caso analizado (E=73MPa, v=0.27, ,=2.8MPa),
el aspecto de los distintos elementos que intervienen en la reconstruccion de LCA, una vez con-
cluido este proceso. Concretamente, se ha representado la configuracion correspondiente a la
tensidn principal minima (clave en nuestro estudio) resultante de utilizar tuneles tibiales de
10mm (Fig. 6.1a), 9mm (Fig. 6.1b), 8mm (Fig. 6.1c) y 7mm (Fig. 6.1d), manteniendo constantes los

parametros geométricos del resto de componentes (tornillo y plastia).

Fig. 6.1. Resultados numéricos de la reconstruccion. Disposicion de tuneles tibiales de: (a) 10mm;
(b) 9mm; (c) 8mm; (d) 7mm

Como puede observarse, conforme disminuye el didmetro del tunel tibial, se van incrementando
los puntos de contacto entre la superficie del tornillo y los elementos adyacentes (hueso trabe-
cular a laizquierda y tenddn a la derecha).

Cuando el didmetro del tunel es de 10mm, solo las cumbres de los seis primeros dientes (los
correspondientes a la zona del tornillo de mayor didametro) estan en contacto con el hueso trabe-
cular y el tenddn, quedando sin contacto los tres uUltimos dientes. Esto se refleja en el perfil de
tensiones de compresion sobre el tenddn (linea negra Fig. 6.2.b), que muestra valores puntuales
en las zonas correspondientes al contacto con esas cumbres, de unos 9MPa en el contacto con el
primer diente, algo inferiores en los cuatro siguientes y que no llegan a 4MPa en el sexto diente.
Si observamos ahora el efecto de esta configuracién geométrica en el contacto entre el tendény
el hueso (linea negra en Fig. 6.2.a), este se refleja a través de una distribucion de tensiones mucho
mas homogénea, que arranca en la zona correspondiente a la vertical del primer diente, con ten-
siones de unos 2MPa y, aunque con una pequeia disminucién, se mantiene practicamente cons-
tante hasta la vertical del quinto diente, para luego disminuir progresivamente hasta desaparecer
a la altura del pendltimo diente.
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Obviamente, esta distribucidon de tensiones se repite, de manera casi idéntica, en la zona del
hueso en contacto con el tenddn (linea negra Fig. 6.3.a). No obstante, de esta zona lo que nos
interesa especialmente son las deformaciones (linea negra Fig. 6.3.b), que como se observa,
muestran un perfil parecido a las tensiones pero con valores maximos (a compresidén) que se
mantienen por debajo de 0.02.
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Fig. 6.2. Influencia del didmetro de tunel tibial en la tension principal minima en
el tendon: (a) en contacto con el hueso trabecular; (b) en contacto con el tornillo

Volviendo a la Fig. 6.1, cuando el diametro de tunel analizado es de 9mm (Fig. 6.1.b), el contacto
de los dientes del tornillo con el material que lo circunda se amplia, tanto en el nUmero de dientes
en contacto (ahora solo quedan libres los dos uUltimos dientes), como en la superficie de contacto
entre cada uno de los dientes y los materiales adyacentes.

El reflejo de esta configuracién en la distribucion de tensiones en el tenddn contra el hueso tra-
becular (linea morada Fig. 6.2.a) o en el tenddn contra el tornillo (linea morada Fig. 6.2.b) es el
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mantenimiento del perfil, con el l6gico incremento en el tamafio de la zona afectada (aumenta al
incrementarse el nimero de dientes del tornillo en contacto) y en el nivel de tensién maxima
alcanzada. Ahora, en la zona de contacto entre el tenddn y el hueso trabecular (linea morada Fig.
6.3.a) se produce la plastificacién de una zona del hueso trabecular de aproximadamente 15mm,
correspondiente a donde los dientes del tornillo tienen un mayor contacto con el tendén. El resto
de las zonas del hueso trabecular quedaran sometidas a tensiones por debajo del limite de ce-
dencia, disminuyendo progresivamente hasta llegar a cero para los nodos del hueso trabecular
situados a partir de unos 30mm de la entrada del tunel. Las deformaciones radiales en el hueso
trabecular (linea morada Fig. 6.3.b), consecuentemente, también crecen, alcanzandose un ma-
ximo muy puntual de aproximadamente 0.2 en la vertical del segundo diente.
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Fig. 6.3. Influencia del didmetro de tunel tibial en el hueso trabecular contra el
tendon: (a) tension y (b) deformacion principal minima
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Si analizamos ahora la configuraciéon deformada correspondiente a un tunel tibial de 8mm de
didmetro (Fig. 6.1.c), vemos un fuerte incremento de los dientes que permanecen en contacto
con los elementos adyacentes, que llegan a alcanzar al penultimo diente del tornillo en el lado
del tenddn, y la superficie del tornillo al completo en su contacto con el hueso trabecular. El efecto
de esta configuracidn en las tensiones de compresién sobre el tenddn (lineas azules Fig. 6.2) se
refleja en una ligera subida de los picos de tensidén en contacto con los dientes (Fig. 6.2.b), y ade-
mas, en la zona en la que aparece el palier plastico (donde se alcanza el limite de cedencia del
hueso trabecular del individuo anciano) se amplia hasta nodos situados a casi 25mm del origen
(linea azul Fig. 6.3.a), relacionado con la zona en la vertical entre el primer y el sexto diente. Esto
lleva aparejado, obviamente, un incremento muy importante en las deformaciones, que puntual-
mente alcanzan valores de cerca del 22% en la zona de la vertical del primer diente del tornillo
(linea azul en Fig. 6.3.b).

Por ultimo, cuando la configuracién evaluada es la correspondiente a un tunel tibial de 7mm de
diametro (Fig. 6.1.d), se observa que el contacto entre el tornillo y el material adyacente resulta
completo, quedando todos los dientes del tornillo presionados por el hueso trabecular y el ten-
don. El resultado vuelve a ser un ligero incremento de las tensiones entre el tenddn y el tornillo
(linea verde en Fig. 6.2.b) que ahora alcanza también al Ultimo diente. Se incrementan, asimismo,
si bien ligeramente, las tensiones de compresién en el tenddn contra el hueso trabecular (linea
verde, Fig. 6.2.a), llegando a valores de tension de casi 4.5MPa. En el caso del hueso trabecular,
el tamafio de la zona que alcanza el limite de cedencia del material (linea verde, Fig. 6.3.a) es ya
de casi 28mm, mientras que las deformaciones (linea verde, Fig. 6.3.b) puntualmente toman un
valor del 38% en la zona de los primeros dientes en contacto, para posteriormente, disminuir
progresivamente hasta cero, una vez sobrepasada ligeramente la zona de contacto del ultimo
diente.

Con los resultados hasta aqui evaluados, esta claro que conforme disminuye el diametro del tunel
tibial, mayores serdn los niveles de tensidon de compresion sobre el tenddn, cosa que a todas luces
interesa. No obstante, conforme crecen las tensiones, también lo hacen las deformaciones,
siendo ademas este crecimiento mucho mds notable. Este aspecto es especialmente notable
cuando se pasa de un diametro de 8 mm a uno de 7 mm. Mientras que la distribucién de tensiones
apenas varia (Unicamente crece ligeramente en extension la zona comprimida), el nivel de defor-
maciones crece de manera notable, llegando casi a duplicarse. Este nivel de deformacién podria
implicar un deterioro muy grande del hueso trabecular, que no se esta teniendo en cuenta en los
modelos, pero que podria llegar a ser contraproducente.

Asi, teniendo en cuenta lo anterior, y sin perder de vista que el objetivo de toda reconstruccién
es fijar la plastia lo suficiente, como para garantizar que no haya deslizamiento del tenddn dentro
del tunel, parece mas apropiado seleccionar como idéneo, el diametro de tunel que consiga fijar
el tenddn lo suficiente para que no deslice, con los menores valores de deformacidn de hueso
trabecular asociados. Es decir, se considerard idéneo el tunel de mayor didmetro en el que el
tenddn no deslice.

Para ello, se procede a afiadir al modelo inicial los steps denominados como “rehabilitacién”, ya
comentados en el capitulo 5. Asi, concluido el proceso de descompresion del tornillo (final de la
intervencion), se tira del tenddn en direccidon axial, pero en sentido femoral, simulando, de este
modo, el movimiento de flexién de la rodilla. Para llevar a cabo esta accién se aplica un desplaza-
miento en la zona femoral del tenddn.
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Como se puede comprobar, las tensiones en el tenddn en contacto con el tornillo (Fig. 6.2.b) en
ninguno de los casos estudiados suponen un valor superior a 30MPa (siendo este un valor mera-
mente puntual), mientras que en el tunel dseo (Fig. 6.3) no supera, l6gicamente, el limite de ce-
dencia del hueso (en este caso de estudio, 3MPa). Estos resultados no distan de los obtenidos por
autores como (Abdullah et al., 2012), que al estudiar el efecto del material del tornillo interferen-
cial en la reconstrucciéon de LCA en humanos, obtuvieron valores de tensién de von Mises en el
tornillo de un maximo de 40MPa mientras que en los tuneles tibial y femoral no sobrepasaban
los 3MPa.

Desplazamiento del tendon tras la reconstruccion

La fijacidn, mas que el injerto en si, es la parte mas débil de la reconstruccién en un periodo corto
tras la intervencién. El deslizamiento del injerto una vez fijado en el tinel éseo es una de las
preocupaciones mas comunes por los cirujanos (Brand et al., 2000; Nurmi et al., 2004; Simonian
et al.,, 1998).

Algunas investigaciones en los efectos de la relacidon entre el didametro del tunel dseo y el didme-
tro del tornillo, sugieren que un tornillo con un diametro Imm menor que el didmetro del tunel,
puede desembocar en deslizamiento del injerto en un elevado nimero de casos. Sin embargo, un
diametro de tornillo Imm mayor que el diametro del tunel, pueden provocar dafios en el injerto
(Daneshvar et al., 2017). Esta relacién de didmetros esta dejando fuera de la ecuaciéon una medida
muy importante, el diametro del injerto elegido. Por este motivo, se va a estudiar el deslizamiento
del tenddn de 8mm de didmetro en el tunel tibial con las disposiciones de didmetro de tunel
anteriormente comentadas y, ademas, con un didmetro de tornillo invariable (7mm).

Para llevar a cabo este andlisis, se comienza evaluando el mayor didmetro de tunel tibial (10mm)
y, en caso de que el tenddn no quede fijado, se ird disminuyendo el didmetro del mismo hasta
llegar a aquel que consiga eliminar el deslizamiento del tenddn. Es importante tener en cuenta
que la carga aplicada para comprobar si la fijacion resulta exitosa sera inferior a las utilizadas en
otros estudios (Naghibi et al., 2020; Wang et al., 2015), cuando lo que se pretende comprobar es
la carga mdaxima que soportan los injertos al aplicar una carga constante en el cuadriceps o en
una zona de la tibia anterior, tiempo después de la intervencién, es decir, tras verificar que los
pacientes ha superado una rehabilitacion que devuelve su rodilla a un estado funcional. Esta com-
probacion se suele realizar llevando a cabo una simulacidn de la flexién de la rodilla en diferentes
angulos (entre 30° y 90°) llegando a soportar el injerto cargas de hasta 160N (Salehghaffari and
Dhaher, 2014; Wang et al., 2015). Esta carga Ultima va a depender del angulo de flexion al que ha
sido fijado el injerto (0° o 30°) durante la intervencién quirurgica. Otros autores (Bowes et al.,
2020; Moré et al., 2015) llevaron a cabo esta misma comprobacién, en un estudio realizado con
especimenes porcinos, pero esta vez, verificando la resistencia del injerto, tras una considerable
rehabilitacion del paciente, ante cargas ciclicas de entre 50 y 250N. Asi, ademas de la resistencia
del tenddn, comprobaron la sujecién del tornillo, que tras un considerable nimero de ciclos
(1000), experimentaba un deslizamiento de aproximadamente 3.77mm.
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Basandonos en los resultados de (Wang et al., 2015), se ha implicado al tenddn una carga que
supone un desplazamiento del mismo de 3mm en direccidon femoral, lo que equivaldria a un an-
gulo de flexiéon de la rodilla de casi 30°, posicion en la que, en caso de estar haciendo rehabilitacid,
la carga puntual seria maxima (Escamilla et al., 2012).

Para poder visualizar este efecto, en la Fig. 6.4 se presentan los desplazamientos longitudinales
(U22) de algunos de los nodos del tenddn en contacto con los dientes del tornillo durante el pro-
ceso de carga. Como puede observarse, en el caso del tunel analizado (10mm de didmetro), bajo
la accion impuesta, todos los puntos del tenddn se desplazan longitudinalmente, en menor o ma-
yor medida, desde el inicio del proceso de solicitacién. Obviamente, los puntos del tendén que
menos se desplazan, son los que estan en contacto con los primeros dientes, pero, aun asi, el
nodo que esta en contacto con el primer diente sufre un desplazamiento de 1mm, lo que indica
gue, con este didmetro de tunel, el tenddn no ha quedado lo suficientemente fijado como para
poder validar la intervencion.

25
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——Tendén d2
20 1 __tendénd3
Tendon d4
’gl'S | ——Tendon d5
é —Tenddn dé
()]
o~
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Fig. 6.4. Desplazamiento axial del tenddn en contacto con el tornillo interferencial. Disposicion
de tunel tibial de 10mm

Lo mismo ocurre si comprobamos el desplazamiento longitudinal (U22) en las mismas zonas pero
ahora del contacto entre el tenddn y el hueso trabecular (Fig. 6.5). Como puede observarse, bajo
la accidn impuesta, todos los puntos del tenddn en contacto con el hueso trabecular se desplazan
longitudinalmente desde el inicio. Ademads, en este caso, los desplazamientos de las zonas mas
alejadas del tunel femoral (zonas 1 y 2) son incluso mayores que los observados en las mismas
zonas del tenddn en contacto con el tornillo (Fig. 6.4), con valores de desplazamiento que superan
el milimetro.
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Fig. 6.5. Desplazamiento axial del tenddn en contacto con el hueso trabecular. Disposicion de tu-
nel tibial de 10mm

Otra cuestion importante es si el tornillo se desplaza a la vez que lo hace la plastia. Por esta razon,
también se obtuvieron los desplazamientos longitudinales (U22) de diferentes nodos de los dien-
tes del tornillo en contacto con el tenddn a lo largo del tiempo (Fig. 6.6). Como puede observarse
en esta figura, los desplazamientos longitudinales obtenidos para los diferentes dientes, deben
considerarse despreciables. Este resultado vuelve a confirmar que, con esta configuracién, el ten-
dén deslizaria con facilidad, dejando atrds al tornillo, que se mantendria, en ese preciso instante,
en la posicidon que ocupaba inicialmente, tras el proceso de reconstruccion.
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Fig. 6.6. Desplazamiento axial del tornillo en contacto con el tenddn. Disposicion de tunel tibial
de 10mm
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En vista de todo lo anterior, puede concluirse que, utilizando un didmetro de tunel tibial de 10
mm y utilizando un tornillo de 7mm didmetro (Yao et al., 2014), el tendén de 8mm de didmetro
no quedaria correctamente fijado, y el proceso de reconstruccién podria ser considerado invalido.
Ademas, cabe destacar la insistencia de algunos autores (Domnick et al., 2017; Pedowitz, 2017)
en reforzar, en casos en los que el hueso esté afectado por la osteoporosis u otras dolencias, la
fijacion tibial mediante un sistema hibrido formado por el propio tornillo interferencial pero agre-
gando una fijacion a la tibia cortical a través de un sistema button. Por tanto, esta disposicion de
diametro de tunel tibial, con otros sistemas de fijacién mas reforzados, podria incluso llegar a
resultar exitosa.

Cabe destacar que la comprobacién de deslizamiento del tornillo se suele realizar uno o dos me-
ses después de la intervenciéon, sometiendo a la articulacidn a cargas ciclicas (Moré et al., 2015).
Por tanto, que exista deslizamiento del tenddn en una rehabilitacién tan temprana y poco agre-
siva, es motivo para desestimar la configuracion de tunel tibial estudiada con el tenddn vy el tor-
nillo seleccionados.

Parece evidente que cuanto mayor sea el didmetro del tunel, mas posibilidades de fallo puede
haber, entendiendo por fallo el deslizamiento del tenddn o plastia (Yoon et al., 2018). Por esta
razon, se procede a realizar la misma comprobacidn utilizando ahora un tunel tibial de 9mm
(Rozell and Sennett, 2017).

En la Fig. 6.7, se representa la variacion del desplazamiento longitudinal (U22) de algunos de los
nodos del tenddn en contacto con el tornillo para una disposicién de tunel tibial de 9mm, con-
forme crece la solicitaciéon tendente a extraer el tenddn de dicho tunel en sentido femoral. A la
vista de esta figura, se concluye que, aunque ldgicamente los puntos del tenddn mas cercanos a
lo zona femoral se desplazan, ninguno de ellos lo hace desde el inicio de la solicitacion, exhi-
biendo, ademas, un desplazamiento maximo de tan solo 0.45mm. Por su parte, las zonas corres-
pondientes a los primeros dientes del tornillo (zona 1y zona 2) no llegan a exhibir ningtin despla-
zamiento desde el inicio de la solicitacidn, pudiendo considerarse que el tendén queda practica-
mente fijado con esta configuracion.

La Fig. 6.8, recoge los resultados de los desplazamientos longitudinales del tenddn, pero esta vez
en nodos situados en la zona del tenddn en contacto con el hueso trabecular. En este caso, los
nodos del tenddn correspondientes a la zona 3 en adelante, sufren desplazamientos longitudina-
les desde el inicio, desplazamientos que se hacen mas pronunciados conforme nos acercamos al
extremo femoral del tornillo, si bien no superan los 0.5mm en la zona correspondiente al penul-
timo diente. No obstante, las zonas del tenddn correspondientes a los dos primeros dientes (zo-
nas 1y 2), no llegan a exhibir ninglin desplazamiento a lo largo de todo el proceso de solicitacion.

Por ultimo, en la Fig. 6.9, se muestran los desplazamientos sufridos por los dientes del tornillo en
contacto con el tenddn en ese mismo proceso. De nuevo se observa que el tornillo no se desplaza
durante el proceso de carga, permaneciendo en la posicidn que ocupaba inicialmente, tras el pro-
ceso de reconstruccidn.

6.11



Capitulo 6. Analisis numérico del efecto de distintas variables en la reconstruccion de LCA

0.5
——Tendon d1
04 | —Tendc?n d2
Tenddn d3
——Tendon d4 Zona 8
0.3 4 ——Tenddén d5 Zona7
- ——Tendon dé
g ——Tendon d7 Zona 6
— 0.2 { —Tendd
= enddn d8 Zonas
o~
2 Zona 4
0.1 -
/ Zona3
0.0 ) . — j . Zona?2
0.2 0.4 0.6 0.8 | Zona 1
time (s)
-0.1

Fig. 6.7. Desplazamiento axial del tenddn en contacto con el tornillo. Rehabilitacion para didme-
tro tibial de 9mm
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Fig. 6.8. Desplazamiento axial del tenddn en contacto con el hueso trabecular. Rehabilitacion
para didmetro tibial de 9mm
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Fig. 6.9. Desplazamiento axial del tornillo en contacto con el tenddn. Rehabilitacion para didme-
tro tibial de 9mm

Tras analizar estos resultados, parece que el tunel de 9mm de didmetro seria lo suficientemente
capaz de retener al tenddn tras la reconstruccion de un modo suficientemente valido. No obs-
tante, y para comprobar si utilizando un tinel de 8mm habria alguna mejora significativa, se pro-
cede a realizar las mismas comprobaciones, pero ahora con ese didametro de tunel.

En la Fig. 6.10, se muestra la evolucién del desplazamiento de los nodos del tendén en contacto
con cada uno de los dientes del tornillo interferencial cuando se tiende a extraerlo en sentido
femoral utilizando un didametro de tunel tibial de 8mm. En este caso, entra en contacto con un
mayor niumero de dientes, por tanto, a priori, se sabe que la sujecidon serd mas elevada, lo que de
hecho se constataba con una mayor longitud de zona sometida a compresién (Fig. 6.2.a). Como
puede observarse, excepto en la zona 8, el resto de los nodos sufren desplazamientos mucho
menores, que no alcanzan los 0.2mm en la zona 7 y que son practicamente despreciables a partir
de la zona 6.

Lo mismo ocurre cuando analizamos el desplazamiento en el tendén en contacto con el hueso
trabecular (Fig. 6.11). Ahora los desplazamientos longitudinales del tenddn se restringen practi-
camente a las zonas mas préximas al tunel femoral, quedando completamente impedido su des-
plazamiento longitudinal en el resto de zonas.
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Fig. 6.10. Desplazamiento axial del tenddn en contacto con el tornillo. Tunel tibial del 8mm
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Fig. 6.11. Desplazamiento axial del tenddn en contacto con el hueso trabecular. Tunel tibial 8mm

El tornillo, como en los casos anteriores, no sufre ninglin desplazamiento durante todo el proceso
de rehabilitacién (Fig. 6.12).
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Fig. 6.12. Desplazamiento axial de los dientes del tornillo en contacto con el tenddn. Tunel tibial
8mm

A la vista de los diferentes resultados hasta ahora presentados, y teniendo en cuenta que el paso
de un tunel de didmetro 9mm a uno de 8mm, apenas modifica el nivel de tensiones y deforma-
ciones en la zona de proceso (Fig. 6.2 y Fig. 6.3), pero restringe mucho mas los desplazamientos
longitudinales del tenddn, parece razonable que se elija este didmetro como el mas favorable
para una reconstruccion exitosa de un tendén de 8mm utilizando el tornillo de la geometria y
didmetro (7mm) aqui modelizado, coincidiendo con otros estudios, en los que el valor medio para
este tunel seria precisamente 8 0 9mm (Gokce et al., 2009; Raj et al., 2018). Bajar de ese diametro,
supondria un incremento de las deformaciones en el hueso trabecular (Fig. 6.3) demasiado
grande, que podria desembocar en dafios localizados en el hueso que no estarian justificados por
ninguna mejora en cuanto a la sujecidn del tenddn. Estos resultados resultan validados por las
propuestas de otros autores (Harvey et al., 2005; Webb, 2001) que demuestran que la fuerza
madxima a la que fallard la reconstruccion en el tenddn, es proporcial al tamafio del mismo, es
decir, los injertos de 7, 7.5 y 8mm de didmetro con tornillos de 7x25mm (los elegidos en este
estudio), en un tunel tibial de 8mm, quedan perfectamente fijados, pero una plastia de 8mm
soportard cargas mas elevadas hasta su rotura. Es importante destacar que, para una mejor fija-
cion del tenddn, no solo importa el diametro del tornillo, que afecta directamente a la presién
gue ejercen entre los elementos de la reconstruccién, si no que también afecta la longitud del
mismo (Harvey et al., 2005), siendo un factor importante dado que serd mayor la superficie de
contacto entre el tornillo y sus adyacentes (tenddn y hueso trabecular).

Nétese, no obstante, que todo este estudio ha sido realizado utilizando, para los distintos consti-
tuyentes, las propiedades mecdanicas obtenidas experimentalmente, y en el caso del hueso trabe-
cular, se eligi6 como modelo de comportamiento el isétropo de von Mises con las propiedades
transversales. Veamos si estos resultados son consistentes cuando esas propiedades varian, su-
puestamente por efecto de la edad, entre un paciente y otro.
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6.3 Influencia de la edad

La influencia de la edad se ha analizado variando las propiedades mecanicas del hueso
trabecular para representar tres franjas de edad diferentes: joven, adulto y anciano. Las propie-
dades correspondientes a cada edad se han estimado extrapolando los resultados obtenidos por
diversos autores para el hueso trabecular humano (Dickenson et al., 2006; Ding et al., 2000; Gupta
and Dan, 2004; Hernandez, 2016; Keaveny et al., 2004, 2001) al caso del cerdo. Asi, las propieda-
des que se utilizaron hasta ahora para representar el comportamiento isétropo y en direccion
transversal del hueso trabecular porcino (E=73MPa, o, =2.7=3MPa, v=0.27) se considerardn las
correspondientes a un individuo anciano, y a partir de ellas se han estimado (de modo aproxi-
mado) las representativas de un individuo adulto y uno joven, aplicando las mismas reglas de
proporcionalidad obtenidas para el caso de hueso humano. Segun los resultados obtenidos por
los distintos investigadores (Dickenson et al., 2006; Ding et al., 2000; Hernandez, 2016), el hueso
trabecular de un individuo joven es entre un 10 y un 15% mas rigido que el de un anciano pero
mas flexible (alrededor del 20%) que el de un adulto. En cuanto a resistencia, se considera que
ésta va disminuyendo gradualmente con el paso del tiempo. En base a todo ello, la Tabla 6.1,
recoge los pardmetros mecanicos utilizados para representar la influencia de la edad sobre el
hueso trabecular porcino. El modelo de comportamiento utilizado ha sido el de la teoria de von
Mises y el coeficiente de Poisson se ha considerado contante con el paso del tiempo. Se ha su-
puesto que la edad no influye en el comportamiento del resto de materiales implicados en Ila
reconstruccion.

Tabla 6.1. Propiedades mecdnicas del hueso trabecular porcino representativas segun la edad
del individuo

Edad Etransy (MPa) oy (MPa) vr
Joven 85 5 0.27
Adulto 110 4 0.27

Anciano 73 3 0.27

Asi, utilizando las propiedades descritas en la Tabla 6.1, se ha llevado a cabo, para el individuo
joveny para el adulto, un andlisis semejante al descrito en el apartado anterior que corresponde-
rian al de un individuo anciano. Todos estos resultados se muestran, pormenorizadamente, en
los Apéndices 3 y 4. Comentar simplemente que, como ocurria en el caso descrito en el apartado
anterior (individuo anciano), conforme disminuye el diametro del tunel tibial crecen las tensiones
radiales de compresidn sobre el tenddn, pero también se incrementan las deformaciones en el
hueso trabecular. Sefialar, asimismo, que, en el caso de tunel tibial de 10mm de diametro, las
tensiones maximas de compresién no llegan a alcanzar el limite de cedencia correspondiente, y
el tenddn desliza durante el posterior proceso de rehabilitacion, razén por la cual no se ha con-
templado este didmetro en la posterior discusion de resultados.

Se presentan a continuacién, para cada didmetro de tunel evaluado (7, 8 y 9mm), la distribucién
de tensiones y deformaciones en las zonas de interés, en funcion de la edad del individuo. Tam-
bién se analizard la influencia de la edad en la respuesta del tenddn durante el proceso de reha-
bilitacién.
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Tunel tibial de 9mm

En la Fig. 6.13 se muestra los perfiles de tensidn principal minima en la superficie del tendén
contra el hueso trabecular (Fig. 6.13 a) y contra el tornillo interferencial (Fig. 6.13b) para la dispo-
sicién de tunel tibial de 9mm y las tres edades de referencia (joven, adulto y anciano). Asimismo,
la Fig. 6.14 muestra la distribucion de tensiones (Fig. 6.14.a) y de deformaciones (Fig. 6.14.b) en
el hueso trabecular en contacto con la plastia.
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Fig. 6.13. Influencia de la edad del paciente en la distribucion de tensiones en el
tendon: (a) contra el hueso trabecular; (b) contra el tornillo interferencial. Disposi-
cion de tunel tibial 9mm
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Fig. 6.14. Influencia de la edad en el hueso trabecular contra el tenddn: (a) tension
ppal.min; (b) deformacidn ppal. min. Disposicion de tunel tibial 9mm

Las diferencias tenso-deformacionales debidas a la edad del individuo analizado, no influyen, sin
embargo, en los resultados de desplazamiento del tenddn tras la reconstruccion, analisis que se
realiza a través del “step rehabilitacion”. Asi, las Fig. 6.15 y Fig. 6.16, muestran comparados, los
desplazamientos que sufre el tenddn de un individuo anciano y de uno joven en las distintas zonas
de contacto con los dientes del tornillo (Fig. 6.15) y con el hueso trabecular (Fig. 6.16) una vez
concluido el proceso de rehabilitacion. Como puede observarse, los desplazamientos del tenddn,
son, salvo ligeras excepciones, practicamente idénticos sea cual sea la edad del individuo anali-
zado.
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Fig. 6.15. Desplazamientos axiales de los nodos del tendon contra el tornillo. Disposicion de did-
metro tibial de 9mm
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Fig. 6.16. Desplazamientos axiales de los nodos del tenddn contra el hueso trabecular. Disposi-
cion de diametro tibial de 9mm

Tunel tibial de 8mm

En la Fig. 6.17 se muestra los perfiles de tensién principal minima en el tendén contra el hueso
trabecular (Fig. 6.17a) y en el tenddn contra el tornillo interferencial (Fig. 6.17b) para las tres
edades de referencia (joven, adulto y anciano) cuando se utiliza un tunel tibial de 8mm. Por su
parte, la Fig. 6.18 recoge la distribucion de tensiones (Fig. 6.18.a) y deformaciones (Fig. 6.18.b) en
el hueso trabecular en contacto con la plastia.
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Fig. 6.17. Influencia de la edad del paciente en la distribucion de tensiones en el
tendon: (a) contra el hueso trabecular; (b) contra el tornillo interferencial. Tunel
tibial 8mm

También en este caso, para cualquier edad, el nimero de dientes del tornillo en contacto con el
tenddn es el mismo (Fig. 6.17.b), y la distribucién de tensiones en el tenddn en contacto con el
tornillo resulta bastante parecida, si bien crece ligeramente conforme la edad disminuye. Por su
parte, cuando se comparan las tensiones entre el tenddn y el hueso trabecular (Fig. 6.17.a y Fig.
6.18.a), vemos que en el caso de los individuos adultos y ancianos ya se alcanza la tensién de
plastificacidon en una zona muy amplia, de unos 20mm de longitud, lo que corresponde, aproxi-
madamente con la distancia longitudinal entre el primer y pentltimo diente del tornillo (distancia
entre el primer y Ultimo punto de contacto del tornillo con el tenddn). En el caso del individuo
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joven, la tensién de plastificacidn se limita a una zona mas reducida, de unos 15mm, que se ex-
tiende sobre la zona de influencia del segundo y sexto diente. Las diferencias en cuanto a distri-
bucién de tensiones del individuo joven respecto a las otras dos franjas de edad, se refleja tam-
bién, obviamente, en las deformaciones (Fig. 6.18.b), que llegan a ser un 50 % menores en una
edad temprana.
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Fig. 6.18. Influencia de la edad del paciente en el hueso trabecular contra el ten-
don: (a) tension principal minima (b) deformacion ppal. min. Tunel tibial 8mm

Sin embargo, estas diferencias no se encuentran cuando se comparan los desplazamientos de los
puntos del tenddn en el caso de rehabilitacién de un paciente joven y un anciano para didmetro
tibial de 8mm. En la Fig. 6.19, se comparan los desplazamientos axiales de la plastia en contacto
con el tornillo en un individuo joven y uno anciano. La Fig. 6.20 recoge, asimismo, los desplaza-
mientos de los puntos de la plastia, esta vez en contacto con el hueso trabecular, para ambas
edades.
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Fig. 6.19. Desplazamientos axiales de los nodos del tenddn contra el tornillo. Disposicion de did-
metro tibial de 8mm
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Fig. 6.20. Desplazamientos axiales de los nodos del tenddn contra el hueso trabecular. Disposi-
cion de diametro tibial de 8mm

Como puede observarse, en este caso los desplazamientos son, si cabe alin mas semejantes, que-
dando constancia de que, con este diametro de tunel, la plastia no sufriria desplazamientos hasta
pasado el cuarto diente, independientemente de la edad del paciente intervenido.

Tunel tibial de 7mm

En la Fig. 6.21, se muestran los perfiles de tensién principal minima en el tendén contra el hueso
trabecular (Fig. 6.21.a) y en el tenddn contra el tornillo interferencial (Fig. 6.21.b) para las tres
edades de referencia (joven, adulto y anciano) cuando se utiliza un tunel tibial de 7mm. Por su
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parte, la Fig. 6.22 recoge la distribucion de tensiones (Fig. 6.22.a) y de deformaciones (Fig. 6.22.b)
en el hueso trabecular en contacto con la plastia.
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Fig. 6.21. Influencia de la edad del paciente en la distribucion de tensiones en el
tenddn: (a) contra el hueso trabecular; (b) contra el tornillo interferencial. Tunel
tibial 7mm
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Fig. 6.22. Influencia de la edad en el hueso trabecular contra el tenddn: (a) ten-
sion ppal.min; (b) deformacion ppal. min. Disposicidon de tunel tibial 7mm

Como puede observarse, en este caso los resultados en cuanto a tensiones tanto en el tenddn
(Fig. 6.21) como en el hueso trabecular en contacto con el tenddn (Fig. 6.22), son muy semejantes
a los obtenidos en el caso del didmetro de tunel tibial de 8mm analizado en al apartado anterior.
Podria decirse que la distribucién de tensiones en los pacientes adultos y ancianos no cambian,
tan solo se observa una ligera extension de la zona sometida a tensiones maximas hasta alcanzar
el ultimo diente del tornillo interferencial. Lo mismo ocurre en el caso del paciente joven, en el
gue la zona donde se alcanza la tensién de plastificacién alcanza ya una longitud que se extiende
entre el primer y el penultimo diente. Lo que si cambian sustancialmente son las deformaciones
(Fig. 6.21 que una vez superado el maximo puntual en los alrededores del primer diente, presen-
tan valores muy semejantes para todos los rangos de edad. Hacer notar, no obstante, que en el
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caso de los pacientes de mayor edad (adulto y anciano) se llegan a alcanzar, puntualmente, en la
zona del primer diente, valores muy elevados, de casi el 40%, valores que podrian genera un dafio
irreparable en el hueso trabecular.

Tal y como se ha visto anteriormente, este hecho no significa que siempre se deba elegir, por
seguridad, el diametro minimo que permita la reconstruccion, si no que se debe tener en cuenta
que, con caracteristicas de hueso trabecular sano y sin problemas relacionados con la densidad
dsea, un diametro de tunel tibial de 8mm es suficiente para que el conjunto quede totalmente
fijado en su insercidn tibial.

6.4 Influencia del angulo de entrada del tornillo interferencial

Aunque el modelo de Hill fue descartado para los andlisis presentados anteriormente, al
devolver resultados muy semejantes a los obtenidos aplicando el modelo de von Mises, mucho
mas sencillo de aplicar, en el caso que se va a analizar ahora, se vuelve a considerar la ortotropia
del hueso trabecular, a través del modelo de Hill descrito en el Capitulo 4, al objeto de analizar el
efecto del dngulo del tunel tibial respecto a la direccién longitudinal de la tibia. Se desea analizar
este efecto debido en gran parte, al gran efecto que tiene la posicion de los tuneles dseos en el
éxito de la reconstruccién (Carson and Brown Jr., 1995; Hamula et al., 2017)

Asi cuando comparamos los resultados obtenidos con los distintos modelos de material utilizados
para representar el comportamiento del hueso trabecular, éstos correspondian a la consideracion
de una direccidn del tunel tibial paralela al eje longitudinal de la tibia (Fig.5.10). Ahora compara-
remos esos resultados con los obtenidos cuando se considera que el tunel tibial forma un angulo
de 30° con el eje longitudinal de la tibia (Fig. 6.23), utilizando, obviamente, el modelo de com-
portamiento de Hill para la descripcion mecdnica del hueso trabecular. Se ha elegido ese dngulo
de insercidn por ser, aproximadamente, el maximo utilizado por los cirujanos, en la practica ha-
bitual de la reconstruccién LCA.

Plano coronal

Fig. 6.23. Posibles dngulos de insercion del tornillo interferencial en el tunel tibial
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La Fig. 6.24 recoge, comparados, los resultados de tensidon principal minima en el tenddn, obte-
nidos tanto para un angulo de insercién de 30° respecto al eje natural de la tibia (tornillo en color
verde en Fig. 6.23) como para el utilizado hasta ahora, cuya direccién de insercién coincidia con
la longitudinal de la tibia (tornillo en tonos grisaceos en Fig. 6.23). Como puede apreciarse, los
valores de tensién en el tenddn contra el hueso trabecular (Fig. 6.24.a), y contra el tornillo (Fig.
6.24.b) crecen ligeramente con el angulo de insercién del tornillo.
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Fig. 6.24. Distribucion de tensiones en el tenddn: (a) contra hueso trabecular; (b)
contra tornillo interferencial. Tunel didmetro 8mm

Lo mismo ocurre con la tensidn principal minima en el hueso trabecular en contacto con el tendén
(Fig. 6.25.a), que crece con el dngulo de insercidon. Por el contrario, los valores de deformacion
exhibidos por el hueso trabecular (Fig. 6.25.b) disminuyen en casi un 25% cuando el angulo de
insercién pasa a ser de 30°.
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Fig. 6.25. Influencia del dngulo de insercion del tornillo interferencial en el hueso
trabecular contra el tenddn en individuo joven: (a) tension; (b) deformacion

A la vista de los resultados, y sin obviar en modo alguno su importancia, podemos volver a afirmar
que los analisis previos, en los que no se tenia en cuenta la ortotropia del material y el angulo de
insercién elegido para el tornillo era de 0° respecto al tunel tibial, pueden considerarse validos y
representativos del problema estudiado, ya que al predecir menores tensiones y mayores defor-
maciones, son resultados que se encuentran por el lado de la seguridad.
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6.5 Resumen y conclusiones

En este capitulo se han utilizado los modelos de elementos finitos presentados en anterio-
res capitulos para analizar la influencia de diferentes variables en la reconstruccién de LCA. Con-
cretamente se ha analizado el efecto del diametro del tunel tibial, la edad del paciente y el angulo
de entrada del tornillo en el propio tunel tibial. Esta influencia se ha estudiado a través de la
comparativa entre unos y otros modelos en términos de tensiones y deformaciones maximas a
compresion en los dos elementos clave en este estudio: el tenddn y el hueso trabecular.

Se ha analizado la influencia de la eleccidn del diametro del tunel tibial, estudiando el estado de
tensiones y deformaciones para disposiciones diferentes de tunel: 10, 9, 8 y 7mm. En todos los
casos se ha utilizado un tendén de didmetro 8mm y un tornillo interferencial de diametro 7mm.

Se ha estudiado la capacidad de estos tuneles tibiales de representar una reconstruccién de LCA
exitosa. Dado que el objetivo de esta reconstruccion es fijar la plastia de manera eficiente, impi-
diendo que deslice a través del tunel tibial al concluir la intervencion, se han analizado, para cada
uno de los didmetros de tunel tibial, los posibles desplazamientos axiales del tendén durante el
proceso de rehabilitacién comentado, es decir, tirando del propio tenddn hacia el fémur.

Este estudio ha revelado que la disposicion de tunel tibial de 10mm no resulta adecuada sea cual
sea la edad del paciente, dado que el nivel de tensiones que se alcanza una vez concluida la inter-
vencion, no garantiza una fijacion adecuada del tenddn, que desliza a lo largo del tunel tibial
cuando se le somete a una solicitacién axial que simularia el proceso habitual de rehabilitacién.

Cuando el diametro de tunel tibial baja a 9mm, el resultado de la reconstruccién es ya satisfacto-
rio, asegurando que el tendén quede fijado entre el tornillo y el hueso trabecular en la zona co-
rrespondiente a la parte mas ancha del tornillo. Este resultado se repite sea cual sea la franja de
edad analizada.

No obstante, para garantizar una mejor fijacién del tendén merece la pena tener en cuenta que
un diametro de tunel mas pequeiio, de 8mm de didmetro, aporta una mayor seguridad al resul-
tado de la reconstruccidn, infiriendo una mayor sujecion del tenddn en el tunel tibial, que ahora
gueda fijado en una mayor longitud sin un gran incremento de los niveles de deformaciones. Una
mayor disminucién del diametro del tunel tibial, bajdndolo a 7mm, produce un aumento consi-
derablemente del nivel de deformaciones, alcanzandose niveles para los que el hueso pudiera
resultar defiado.

Finalmente, y utilizando el modelo ortétropo de Hill para describir el comportamiento mecdanico
del hueso trabecular, se ha analizado la influencia del angulo de entrada el tornillo interferencial
con el eje longitudinal de la tibia, comparando los resultados tenso-deformacionales obtenidos
para un angulo de insercién de 30° y con uno de 0°. Se comprueba, que, conforme crece el dngulo
de entrada lo hace también, ligeramente, el nivel de tensiones, disminuyendo, levemente, las
deformaciones. Pese a todo, estos resultados confirman la validez de la simplificacion realizada
en los andlisis anteriores, donde no se tenia en cuenta la ortotropia del material, ya que predicen
tensiones de menor valor y mayores deformaciones, lo que las coloca del lado de la seguridad a
la hora de realizar el analisis basado, sobre todo, en el nivel de tensiones de compresién que el
tornillo ejerce sobre el resto de los elementos una vez concluida la intervencion.
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Capitulo 7
Conclusiones

En este capitulo se exponen las conclusiones que se han obtenido de la
presente tesis doctoral, apuntando a los resultados extraidos de los
modelos de elementos finitos que resuelven el problema de simulacion
de la reconstruccion de LCA utiilizando los modelos de material elegi-
dos para cada uno de los componentes, elaborados a partir de los re-
sultados experimentales.
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7.1 Conclusiones

En cuanto a la caracterizacién mecdnica de los diferentes elementos que intervienen en
la reconstruccion de LCA se pueden obtener las siguientes conclusiones:

El tenddn utilizado como plastia, ha sido sometido a ensayos de traccion uniaxial. Este tipo de
ensayos son los realizados cominmente para tejidos bioldgicos blandos, debido en gran parte, a
que se debe someter al tejido a una carga en direccion de las fibras que lo componen. Las curvas
obtenidas nos han permitido calcular los pardmetros de un modelo hipereldstico transversalmente
isotropo que reflejard el comportamiento mecdnico de este material.

El hueso trabecular se ha caracterizado mecdnicamente utilizando distintos tipos de ensayo, tra-
tando de captar su complejo comportamiento. Los ensayos de compresidn uniaxial han permitido
obtener las constantes mecdnicas del hueso trabecular de la tibia porcina, tanto en direccién lon-
gitudinal (E=300MPa, v=0.25 y Sy=5.2MPa) como transversal (E=73MPa v=0.27 y Sy=2.7MPa)
constatando que se trata de un material anisétropo, si bien podria considerarse como transver-
salmente isétropo. Este comportamiento también ha sido observado en la epifisis proximal del
fémur en la articulacién de la rodilla, obteniendo un mdédulo eldstico de E=65 MPa y un limite de
cedencia Sy=2.2MPa en direccién transversal y de E=181MPa y Sy=6.3MPa en direccidn longitu-
dinal.

Por su parte, y dado que el hueso trabecular estad naturalmente confinado por el hueso cortical,
se ha caracterizado su comportamiento ante un esfuerzo de compresidon confinada. Este método
ha permitido constatar que el comportamiento pldstico de este material no se ajusta a las teorias
cldsicas, haciéndose necesaria la utilizacion de modelos constitutivos que capten dicho comporta-
miento. Este tipo de modelos, cuya definicién suele ser bastante compleja, requiere su verifica-
cion comparando sus predicciones con los resultados experimentales obtenidos cuando el hueso
se somete a nuevas condiciones de solicitacion. Para ello se han realizado ensayos de compresion
confinada, cuyos resultados experimentales serdn cotejados con los obtenidos numéricamente
empleando el modelo constitutivo adecuado.

El hueso cortical se ha caracterizado experimentalmente mediante ensayos SPT y de microinden-
tacién. Ambos ensayos coinciden en que un hueso cortical de procedencia porcina, tiene un mo-
dulo eldstico de entre 5y 10 GPa y un limite eldstico situado entre los 35 y los 100MPa.

Finalmente, el tornillo interferencial se ha caracterizado mediante ensayos de compresién y se
han obtenido sus parametros mecdnicos mediante el método inverso de caracterizacion. Se ha
construido un modelo numérico que simula el ensayo de compresion y se ha obtenido el médulo
eldstico del material mediante comparacién de las pendientes iniciales de las curvas tensién-de-
formacidn obtenidas experimental y numéricamente. El mddulo eldstico de este material se ha
fijado en E=3600MPa, admitiendo un comportamiento eldstico lineal para el modelo numérico,
debido a que este componente nunca va a estar sometido a cargas tan altas que lo hagan trabajar
fuera del dominio elastico.

Una vez analizados los resultados experimentales, conociendo ahora el valor de los pardmetros
caracteristicos de cada uno de los materiales, se busca el modelo constitutivo que mejor repre-
sente el comportamiento mecdnico de tenddn, hueso trabecular, hueso cortical y tornillo inter-
ferencial. Las conclusiones obtenidas en esta parte del estudio se resumen a continuacién:
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En lo que se refiere al modelo elegido para representar el comportamiento del tenddn, en nuestro
caso, se trata de un modelo constitutivo que utiliza una funcion densidad de energia de deforma-
cion por tramos como la de Weiss (Weiss et al., 1996) pero que ha sido modificada de modo que
tenga una expresion analitica (Calvo et al., 2007). A partir de esta expresion, se obtienen una serie
de constantes o parametros, minimizando el error entre la tensién experimental y la analitica,
cuyos valores medios seran introducidos en el programa de elementos finitos para completar la
subrutina de material creada (uanisohyper_inv) a partir de las ecuaciones descritas por (Calvo et
al., 2007; Pefia et al., 2007).

En cuanto al hueso trabecular, su comportamiento se ha definido utilizando tres posibles mode-
los: modelo isétropo de von-Mises, modelo transversalmente isétropo de Hill y modelo CFV. Aun-
qgue ninguno de estos modelos describe a la perfeccion el complejo comportamiento del hueso
trabecular, existen razones para poder utilizar cada uno de ellos en la modelizacion. Por un lado,
se sabe que se trata de un material anisétropo, y, por tanto, solo el modelo de Hill podria satisfa-
cer esta propiedad, sin embargo, el uso de este modelo podria ser contraproducente, si no se
conoce, con exactitud, el angulo de insercién del tornillo interferencial, por lo que podria ser ra-
zonable utilizar el modelo isétropo de von Mises, con las propiedades del material en su direccién
mas débil (transversal). Por su parte, ninguno de estos dos modelos clasicos es capaz de describir
la dependencia que muestra el comportamiento plastico de este material de la presién hidrosta-
tica. Esta propiedad solo queda satisfecha por el modelo CFV, pese a que se trate de un modelo
de material isdtropo y tampoco es capaz de representar el comportamiento del material mas alla
de la cedencia del mismo.

El hueso cortical es, igualmente, un material anisétropo. Sin embargo, debido a que resulta un
material mucho mas rigido que el hueso trabecular y que no tiene una influencia directa en la
sujecion de la plastia, su presencia ha sido sustituida por condiciones de contorno. Finalmente, el
tornillo interferencial ha sido modelado con comportamiento eldstico lineal, al no llegar a alcan-
zarse nunca las condiciones de carga o deformacidn necesarias para que se supere el régimen
elastico.

En base a todo lo anterior, se ha construido un modelo de elementos finitos que describe el pro-
blema de la reconstruccién LCA en dos dimensiones y que analiza la interaccion entre los distintos
elementos que lo constituyen, de tal forma que los contactos entre elementos se resumen en:
hueso-tornillo, tornillo-tenddn y tenddn-hueso. Las dimensiones geométricas de cada uno de los
elementos constituyentes han permanecido invariables, salvo el didametro de tunel tibial, Unico
parametro geométrico que ha variado. El tornillo interferencial se ha modelado con un didmetro
de 7mm, el tenddn se ha elegido de didametro 4mm en disposicién doble (un total de 8mm) y en
funcién de estas dimensiones, el didmetro de tunel tibial ha variado entre 7mm y 10mm, habién-
dose utilizado, para cada tipo de material interviniente, los modelos constitutivos descritos ante-
riormente.

El problema ha sido definido mediante tres steps o pasos de calculo diferentes: compresidn del
tornillo ya situado en la posicidon que ocuparia en el tunel al final del roscado, ligero tensionado
del tenddn simulando su estado en una reconstruccion real, y, finalmente, la descompresion del
tornillo para devolverlo a su tamafio original. En algunos casos, para poder elegir el didametro de
tunel tibial mas adecuado para el paciente, se ha llevado a cabo un proceso de rehabilitacion
temprana, aplicando una carga progresiva al tenddn en su inserciéon femoral en sentido contrario
al que se le aplicé durante el proceso de la reconstruccion.
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Definido el modelo, se realizé un analisis sobre cual de los modelos de comportamiento de hueso
trabecular utilizados (von Mises, Hill y CFV) seria el mas apropiado, teniendo en cuenta tanto la
bondad de sus predicciones como el coste computacional asociado. Los resultados obtenidos re-
flejan que la diferencia entre las predicciones de los tres modelos no es lo suficientemente rele-
vante como para justificar las elevadas diferencias existentes en cuanto a coste computacional
que implica el uso de unos u otros. En base a todo ello, se elige el modelo isétropo de von Mises
como el mds adecuado para llevar a cabo los andlisis que se realizaran con posterioridad.

Los modelos de elementos finitos anteriormente descritos, se ha utilizado para analizar la influen-
cia de distintas variables como la edad del paciente, el diametro del tunel tibial o el dngulo de
entrada del tornillo en el propio tunel tibial en el comportamiento biomecanico de la rodilla tras
la reconstruccidn. Esta influencia se ha estudiado a través de la comparativa entre unos y otros
modelos en términos de tensiones y deformaciones maximas a compresién en los dos elementos
clave en este estudio: el tenddn y el hueso trabecular.

Se ha analizado la influencia del digmetro del tunel tibial, estudiando el estado de tensiones y
deformaciones para didmetros de tunel de 10, 9, 8 y 7mm, manteniendo fijos, en todos los casos,
el diametro del tendén (8mm) y el del tonillo interferencial (7mm). Tras el analisis tenso-defor-
macional, y dado que el objetivo ultimo de esta reconstruccion es fijar la plastia de manera efi-
ciente, impidiendo que deslice a través del tunel tibial al concluir la intervencién, se han anali-
zado, para cada uno de los didmetros de tunel tibial, los posibles desplazamientos axiales del
tenddn durante el proceso de rehabilitacion comentado, es decir, tirando del propio tendén hacia
el fémur. Este estudio se ha realizado, ademas, variando las propiedades del hueso trabecular al
objeto de tener en cuenta la posible influencia de la edad del paciente intervenido: joven, adulto
y anciano.

Los resultados han revelado que la disposicidn de tunel tibial de 10 mm, no resulta adecuada sea
cual sea la edad del paciente intervenido, dado que en todos los casos la plastia deslizaria a lo
largo del tunel tibial cuando, tras la intervencidn, fuera solicitada a traccién.

No ocurre lo mismo cuanto se utiliza un tunel tibial de 9mm, en cuyo caso el tendén queda sufi-
cientemente sujeto por los primeros dientes del tornillo, si bien el resto de la plastia sufriria una
distension. Por ello, y para asegurar de manera mds fehaciente la sujecién del tornillo, se propone,
para la configuracion analizada, el uso de un tunel tibial de 8 mm de didmetro, ya que, para cual-
quiera de las franjas de edades analizadas, impediria el desplazamiento de la plastia en una mayor
longitud sin que la reduccién de didmetro suponga un incremento notable de la deformacién en
el hueso trabecular. Asi, una disposicién de tunel tibial de 7mm aumenta considerablemente las
deformaciones que aparecen en el hueso trabecular lo que podria suponer un dafio irreparable
del mismo.

Finalmente, se ha analizado la influencia del dngulo de entrada del tornillo interferencial, utili-
zando el modelo de comportamiento ortétropo de Hill en la modelizacion del hueso trabecular y
comparando los resultados obtenidos cuando el angulo de insercién del tornillo forma 30° res-
pecto al eje natural de la tibia frente a los correspondientes a un angulo de 0°. Se comprueba que,
conforme crece el dngulo de insercion del tornillo, aumenta el valor de las tensiones de compresion
sobre el tenddn y disminuyen las deformaciones.

En base a este resultado, y si no se conoce con precision cual es el dngulo de insercidn del tornillo,
sefialar, por ultimo, que se pueden considerar validos y representativos los resultados obtenidos
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con el modelo isétropo de von Mises, utilizando las propiedades de la direccién mas débil (trans-
versal) y un dngulo de insercidon del tornillo de 0° respecto al tunel tibial, ya que se encuentran en
este estudio, por el lado de la seguridad, al predecir menores valores de tensién de compresion
para una configuracion determinada.
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1. Digitalizado de hueso tibial de origen porcino

La idea inicial para la introduccién de la tibia porcina en el modelo, fue escanear digital-
mente un hueso de cerdo tibial (Fig. A.1a). Para llevar a cabo el escaneado se sometié al hueso
a un proceso de coccién para poder limpiar de imperfecciones lo maximo posible. Posterior-
mente, se le aplicé una pintura especifica blanca que facilita el escaneado, evitando cualquier
brillo derivado de las caracteristicas del material.

Fig. A.1. Escaneado digital punto a punto de la tibia porcina

A partir del escaneado se obtiene una nube de puntos (Fig. A.1b) que debe ser procesada con un
software de ingenieria inversa. En este caso, se ha elegido el software Geomagic®.

Una vez finalizado el proceso de refinado de los puntos, se crean las superficies y se obtiene el
solido final con la forma de la tibia porcina. Finalmente, se exporta el modelo de superficies a
Hypermesh® y en este programa se lleva a cabo, mediante operaciones booleanas, el vaciado del
hueso escaneado para poder discernir posteriormente entre hueso cortical y hueso esponjoso.
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Fig. A.2. Mallado de tibia porcina escaneada y vaciado del hueso cortical

En la Fig. A.2 se puede ver la creacidon mediante ingenieria inversa de un modelo de tibia porcina
mallada en el programa Hypermesh®. Ademas, tal y como muestra la misma figura, se le aplicd
un vaciado del sélido para simular el hueso cortical y el hueso trabecular (que iria en el interior
de las epifisis tibiales, mientras la diafisis estaria completamente compuesta de hueso cortical.

Es facil de intuir que se trata de un modelo geométrico bastante complejo. Su peso, afiadido al
ensamblaje completo con tenddn y tornillo interferencial, aumentaba enormemente el peso total
del modelo. Como el objetivo de la tesis estaba mas dirigido al efecto de la reconstruccidn en la
zona de la insercion tibial, es decir, una zona muy concreta de la tibia, no se creyé conveniente
realizar el modelo tridimensional.
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2. Reconstruccion de LCA: modelo de von Mises para hueso trabecular

A continuacién, se exponen los resultados obtenidos para los distintos tuneles tibiales del
hueso trabecular definido como un material elasto-plastico e is6tropo. Los modelos geométricos
que se llevaron a cabo con este tipo de hueso trabecular han sido de diametros de tiunel de 7, 8,
9y 10mm para el caso de estudio de un cerdo joven. Ademas, para las disposiciones con didme-
tros de tunel tibial de 7, 8 y 9 mm se ha realizado un estudio de la influencia de la edad, es decir,
de la calidad 6sea del individuo, afiadiendo los resultados obtenidos para cerdo adulto y anciano.

Se comienza presentando los resultados para una disposicién geométrica de didmetro de tunel
tibial de 8mm por ser una de las mas utilizadas en el caso de que el didmetro del tornillo interfe-
rencial sea de 7mm.

Los steps de los modelos que se muestran a continuacién seran los descritos en el capitulo 5, con
pequefios cambios en la presidn y estiramiento del tendén dependiendo del didametro del tunel,
y que pueden verse en la Tabla A.1.

Tabla A.1. Simulacidn de la reconstruccion para hueso trabecular elasto-pldstico e isotropo

Time Step
0-1 Comprimir tornillo (P=10000MPa)
1-2 Tensién tenddn (-20mm)
2-4 Descomprimir tornillo
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Tunel tibial de 9mm

Una vez obtenidos los resultados para un didmetro inferior al estandar, se realiza una nueva si-
mulacién adaptando el modelo a una disposicién geométrica con un tunel tibial un poco superior,
con los steps comentados al inicio del subapartado adaptando las propiedades de todos ellos a la
nueva configuracion espacial. En este caso, el tunel es de 9mm y, por tanto, las tensiones y las
deformaciones se preveen a priori, inferiores a las obtenidas en los casos anteriores.

En la Fig. A.3, se muestran los resultados de la simulacién para hueso trabecular de cerdo joven
cuyo modelo constitutivo se configura como elastoplastico e isétropo.

A continuacidn, se muestran las curvas de tensién minima principal en el tenddn en ambas zonas
de contacto, con el hueso trabecular (Fig. A.4a) y con el tornillo interferencial (Fig. A.4b) para la
disposicion geométrica de didmetro de tunel tibial de 9mm. Se presentan los resultados para un
cerdo joven (E=85MPa, g,=5MPa).

Fig. A.3. Resultado de la reconstruccion con una disposicion de tunel tibial de diémetro 9mm.
Modelo de hueso de von Mises en individuo joven
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Fig. A.4. Tension principal minima en tendodn: (a) contra el hueso trabecular; (b)
contra el tornillo. Disposicion de tunel tibial 9mm. Individuo joven

A continuacidn, se muestran los resultados de tensidn principal minima (Fig. A.5a) y deformacién
principal minima (Fig. A.5b) en el hueso trabecular que permanece en contacto con la plastia.
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Fig. A.5. Tension principal minima (a) y deformacion principal minima (b) en el
hueso trabecular contra el tenddn. Disposicidon de tunel tibial 9mm. Individuo jo-
ven

Finalmente, se muestran las tensiones (Fig. A.6.a) y deformaciones (Fig. A.6.b) que aparecen en
el hueso trabecular en contacto con el tornillo. Una vez mas, recordar que esas deformaciones
se deben a cdmo se esta resolviendo el problema de calculo y que no son las que aparecerian
realmente en la reconstruccién real, puesto que existiria eliminacién de material de hueso
trabecular segln va introduciéndose el tornillo en el tinel tibial.
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tra el tornillo interferencial. Disposicion de tunel tibial 9mm. Individuo joven
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Una vez presentados los resultados para cerdo joven, espécimen elegido como el mas represen-
tativo debido a que esta operacion es mas comun entre personas en esta franja de edad, se mues-
tran, a continuacion, los resultados obtenidos para un cerdo adulto con la disposicion geométrica
de didmetro de tunel tibial de 9mm (Fig. A.7), para asi poder comprobar la influencia de la calidad
del hueso trabecular en la simulacién de la reconstruccidn de LCA. El hueso trabecular continda
siendo definido como elastoplastico e isdtropo.

Fig. A.7. Resultados Omin_ppai para hueso de cerdo adulto modelado con la teoria de von Mises.
Disposicion de didmetro de tunel de 9mm

A continuacidn, se muestran las curvas de tensién minima principal en el tenddn para la disposi-
cion geométrica de didametro de tunel tibial de 9mm. Se presentan los resultados para un cerdo
adulto (E=110MPa, 0,=4MPa) en la zona de contacto con el hueso trabecular (Fig. A.8a) y en la
zona de contacto con el tornillo interferencial (Fig. A.8b).
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Fig. A.8. Tension ppal.min. en el tendon: (a) contra el hueso trabecular; (b) contra
el tornillo interferencial. Disposicion de tunel de 9mm con un individuo adulto

Ademas, se muestran en la Fig. A.9 el estado de tensiones (Fig. A.9a) y deformaciones (Fig. A.9b)
de compresidn en el hueso trabecular en contacto con la plastia. El tunel, igualmente, es de dia-
metro 9mm vy las propiedades de los elementos corresponden a las de un individuo adulto.

A1l



Apéndices

5
[ (a)
y distance along path (mm)
O I T T T T T
5 10 15 20 30 35 40 45
-5 A

i
o
1

Smin Ppal (MPa)
&

——Hueso_dch_d9_adulto

0.04 (b)

y distance along path (mm)

0.00

35 40 45

-0.04 -~

-0.08 o

-0.12 A

Def min Ppal LE

-0.16 ~

-0.20 +

——Hueso_dch_d9_adulto

-0.24

Fig. A.9. Tensiones (a) y deformaciones (b) principales minimas en hueso trabecu-
lar en contacto con la plastia. Disposicion de tunel tibial 9mm e individuo adulto

Finalmente, se afiaden las curvas tension (Fig. A.10.a) y deformacion (Fig. A.10.b) en el hueso
trabecular en contacto con el tornillo interferencial.
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Se completa el estudio para didmetro tibial de 9mm, mostrando los resultados para cerdo anciano
en la Fig. A.11. Asi, se pueden ver las diferencias en el estado tensional entre unos y otros casos
de estudio dependiendo de la calidad ésea del paciente. Esto influird directamente en la presion
ejercida entre los elementos de la fijacidn tibial (hueso-tornillo-plastia), y, por tanto, en el resul-
tado final de la reconstruccion.

S, Min. Principal

(Avg: 75%)
+0.000e+00
il fo)

Fig. A.11. Resultados reconstruccion LCA en cerdo anciano con dinet 9mm

A continuacioén, se representan las tensiones principales minimas en el tenddn, contra el hueso
trabecular (Fig. A.12a) y contra el tornillo interferencial (Fig. A.12b).
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Fig. A.12. Tensiones principales minimas en el tenddn: (a) contra hueso trabecular;
(b) contra tornillo. Disposicion diagmetro tunel 9mm e individuo anciano

Seguidamente, se muestran los resultados de tensién (Fig. A.13a) y deformacién (Fig. A.13b) en
el hueso trabecular en la zona de contacto con el tenddn.
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Fig. A.13. Tension (a) y deformacidn (b) principal minima en hueso trabecular
contra el tenddn. Disposicion de tunel tibial 9mm e individuo anciano

Finalmente, se muestran los resultados de tension principal minima (Fig. A.14a) y deformacién
principal minima (Fig. A.14b) en el hueso trabecular contra el tornillo interferencial.
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Tunel tibial de 8mm

El resultado del calculo por elementos finitos para un tunel tibial de didmetro 8mm y un hueso
trabecular definido como un material elastoplastico e isdtropo con las propiedades correspon-
dientes a un cerdo joven, se representa en la Fig. A.15.

Fig. A.15. Resultados de la reconstruccion utilizando modelo de von Mises en hueso de cerdo jo-
ven. Disposicion de diagmetro de tunel 8mm

A continuacion, se presentan las curvas de tensidn principal minima a uno y otro lado del tendén,

es decir, en contacto con el hueso trabecular (Fig. A.16a) y en contacto con el tornillo interferen-
cial (Fig. A.16b).
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Fig. A.16. Tension principal minima en el tenddn: (a) contra el hueso trabecular;
(b) contra el tornillo interferencial en disposicion de tunel tibial de 8mm. Individuo
Jjoven

Una vez conocido el estado tensional en el tenddn, se representa en Fig. A.17.a la tensién princi-
pal minima que aparece en el hueso trabecular en contacto con el tenddn sustituto una vez in-
troducido el tornillo intereferencial en el tunel tibial. Ademas, se afiade el estado de deformacio-
nes de la zona en la Fig. A.17.b.
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Fig. A.17. Tension ppal. min. (a) y deformacion ppal. min en hueso trabecular en
contacto con la plastia. Disposicion diadmetro tunel 8mm e individuo joven

A continuacidn, se representa la tension principal minima (tensién de compresién) en el hueso
izquierdo (zona de contacto entre tornillo interferencial y hueso trabecular) en la Fig. A.18a. Ade-
mas, es necesario conocer la deformacién a la que se ve sometido el hueso trabecular tras la
insercién del tornillo interferencial. El didmetro de tunel elegido ya presenta mayores deforma-
ciones como se puede observar en la Fig. A.18b. Es por tanto que se debe tener en cuenta que un
paso importante a afiadir para continuar con este estudio, seria completar la simulacién con un
modelo de dafio, que permitiria fijar una deformacién maxima a partir de la cual el hueso trabe-
cular resultaria dafiado.
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Una vez presentados los resultados para cerdo joven, espécimen elegido como el mas represen-
tativo debido a que esta operacion es mas comun entre personas en esta franja de edad, se mues-
tran, a continuacidn, los resultados obtenidos para un cerdo adulto con la disposicion geométrica
de didmetro de tunel tibial de 8mm (Fig. A.19), para asi poder comprobar la influencia de la cali-
dad del hueso trabecular en la simulacién de la reconstruccién de LCA. El hueso trabecular conti-
nua siendo definido como elastoplastico e isétropo.

Fig. A.19. Resultados de la reconstruccion para el modelo de von Mises en hueso de cerdo
adulto. Disposicion de didmetro de tunel 8mm

Seguidamente, se muestran las curvas de tensidn principal minima para el tendén que sustituye
al ligamento dafiado contra el hueso trabecular (Fig. A.20a) y contra el tornillo interferencial (Fig.
A.20b). Ademds, se muestran las curvas de tensién principal minima y deformacidn principal mi-
nima en el hueso trabecular, tanto en contacto con el tenddn (Fig. A.21) como con el tornillo
interferencial (Fig. A.22).

A.22



Apéndices

2.0 (G)
y distance along path (mm)
0.0 T T T T T T T T

N
o
1

»
(@]
1

S min Ppal (MPa)
&
o

-10.0

——tenddn_dch_d8_adulto

-12.0

5 (b)
y distance along path (mm)

° EIJ 1I0 1I. [ | 2I£‘ ( E’:I v 3I5 4IO 4

(]
[#2]

N
(@]
1

N

(8, ]
1
—

S min Ppal (MPa)
N
o

-26 4

_30 .
——tendodn_iz_d8_adulto

-35

Fig. A.20. Tension principal minima en tenddn: (a) contra hueso trabecular; (b) contra
tornillo. Cerdo adulto en disposicion de didmetro de tunel 8mm

A.23



Apéndices

Smin Ppal (MPa)
G ] (

)
S

0.1

0.0

S
=

Def min Ppal LE
o

S
8]

Fig. A.21. Curvas tension ppal. minima (a) y deformacion ppal. minima (b) en el
hueso trabecular contra el tenddn. Indinviduo adulto en disposicion de didmetro de
tunel tibial de 8mm

A.24

y distance along path (mm)

10

15

20 2 30 35 40

——Hueso_dch_d8_adulto

y distance along path (mm)

35 40

——Hueso_dch_d8_adulto

(a)

(b)



Apéndices

y distance along path (mm)

O T T T T T T T T
( 5 10 13 20 25!1 30 35 40 45

'
=
1

Smin Ppal (MPa)
N
I -S—

|
u ——Hueso_iz_d8 adulto

0.4 (b)

y distance along path (mm)
0.0 T T T T T T T T
q 5 10 15 20 5 30 35 40 45

Def min Ppal LE

——hueso_iz_d8_adulto

Fig. A.22. Curvas tension ppal. minima (a) y deformacion ppal. minima (b) en el
hueso trabecular contra el tornillo interferencial. Indinviduo adulto en disposicidon de
didmetro de tunel tibial de 8mm

A.25



Apéndices

Finalmente, y completando asi el estudio para una disposicion geométrica de diametro de tunel
tibial de 8mm, se presentan los resultados para el caso de un espécimen con propiedades de
hueso trabecular en la franja de edad denominada como anciano (Fig. A.23)

Fig. A.23. Resultados de la reconstruccion para el modelo de von Mises en hueso de cerdo an-
ciano. Disposicion de diadmetro de tunel 8mm

A continuaciodn, se presentan las curvas de tensidn principal minima a uno y otro lado del tendén,

es decir, en contacto con el hueso trabecular (Fig. A.24a) y en contacto con el tornillo interferen-
cial (Fig. A.24b).
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Fig. A.24. Tension principal minima en el tenddn: (a) contra el hueso trabecular;
(b) contra el tornillo interferencial. Disposicion de tunel tibial de 8mm con propie-
dades de inviduo anciano

Se representa en la Fig. A.25a la tensién principal minima que aparece en el hueso trabecular en
contacto con el tenddn una vez introducido el tornillo intereferencial en el tunel tibial. Ademas,
se afiade el estado de deformaciones de la zona en la Fig. A.25b.
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Fig. A.25. Tension ppal. min. (a) y deformacion ppal. min en hueso trabecular en con-
tacto con la plastia. Disposicion de tunel tibial de 8mm con propiedades de inviduo an-
ciano

A continuacidn, se representa la tension principal minima (tensiéon de compresiéon) en el hueso
izquierdo (zona de contacto entre tornillo interferencial y hueso trabecular) en la Fig. A.26a. Ade-
mas, es necesario conocer la deformacién a la que se ve sometido el hueso trabecular tras la
insercion del tornillo interferencial (Fig. A.26b).

A.28



Apéndices

1 (a)
y distance along path (mm)
O T T T T T T T T
( 5 10 Flf 20 25” 30 35 40 45

g
=7
5 |
(=
C
€2 1“
v

3 U

——Hueso_iz_anciano

0.5 (b)

y distance along path (mm)

0.0 T T T T T - T T
5 10 15 20 30 35 40 45

o
[¥2]
1

Def min Ppal LE
-
[w]

P
(93]
1

——hueso_iz_d&_anciano

-2.5

Fig. A.26. Tension ppal. min. (a) y deformacion ppal. min. en hueso trabecular
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Tunel tibial de 7 mm

Una vez obtenidos los resultados para diametro de tunel tibial de 8mm, se necesita comprobar
qué ocurriria en el estado final de la reconstruccién, para cada una de las franjas de edad estu-
diadas, si se disminuye o aumenta en 1mm el didmetro del tunel tibial.

Se realiza, por tanto, la simulacién con los steps comentados al inicio del subapartado adaptando
las propiedades de cada uno al hueco existente en este modelo de elementos finitos. El tunel es
1 mm menory, por tanto, las tensiones y las deformaciones se preveen a priori, superiores.

En la Fig. A.27, se muestran los resultados de la simulacién para hueso trabecular de cerdo joven
cuyo modelo constitutivo se configura con las ecucaciones de von Mises.

Fig. A.27. Resultado de la simulacidn para tunel tibial de 7mm. Cerdo joven

Una vez obtenidos los resultados, se extraen de los mismos las curvas de tensidon principal minima
(Omin_ppar) frente a un path creado en toda la longitud del tenddn (Fig. A.28). Se representa, como
para el modelo anterior, las tensiones que se producen en el tenddn contra el hueso trabecular
(Fig. A.28.a) y las producidas en el tenddn contra el tornillo interferncial (Fig. A.28.b).
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Fig. A.28. Tension principal minima en tendon: (a) contra hueso trabecular; (b)

contra tornillo interferencial. Disposicion de tunel tibial de 7mm e individuo joven

A continuacién, se representa el estado de tensiones (Fig. A.29a) y deformaciones

(Fig. A.29b) en el hueso trabecular que permanece en contacto con el tenddn.

(a)

(b)
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Fig. A.29. Tension principal minima (a) y deformacion ppal. min (b) en hueso tra-
becular contra el tenddn. Disposicion de tunel tibial de 7mm e individuo joven

Una vez obtenidos los resultados de interés (presiones alrededor del tenddn para asegurar su
sujeccién y la del tornillo), se exponen asimismo el estado tensional y de deformaciones que
experimenta el hueso trabecular contra el tornillo (Fig. A.30). Si bien es cierto que dado que no
se esta simulando la entrada del tornillo, las deformaciones seran mucho mas elevadas, debido
en gran parte, a que que el tornillo se esta descompimiendo dentro del tunel tibial sin arranque
de material de hueso trabecular.
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Una vez presentados los resultados para cerdo joven, se muestran a continuacion, los resultados
obtenidos para un cerdo adulto con la disposicién geométrica de didmetro de tunel tibial de 7mm
(Fig. A.31). El hueso trabecular continua siendo definido con el modelo de von Mises.

Fig. A.31. Resultados de la reconstruccion con didmetro de tunel 7mm para un individuo adulto

Seguidamente, se muestran las curvas de tensidn principal minima para el tendén que sustituye
al ligamento dafiado contra el hueso trabecular (Fig. A.32a) y contra el tornillo interferencial (Fig.
A.32b). Ademads, se muestran las curvas de tensién principal minima y deformacidn principal mi-

nima en el hueso trabecular, tanto en contacto con el tendén (Fig. A.33a) como con el tornillo
interferencial (Fig. A.33b).
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Fig. A.32. Tension principal minima en el tenddn: (a) contra el hueso trabecular; (b) con-

tra el tornillo interferencial. Disposicion de tunel tibial de 7mm e individuo adulto
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Fig. A.33. Tension ppal.min. (a) y deformacion ppal. min (b) en hueso trabecular
contra la plastia. Disposicion de tunel tibial de 7mm e individuo adulto

Se afiaden, ademas las curvas que representan el estado tensional (Fig. A.34a) y de deformaciones
(Fig. A.34b) en el hueso trabecular en contacto con el tornillo interferencial.
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Fig. A.34. Tension ppal.min. (a) y deformacion ppal. min (b) en hueso trabecular
contra el tornillo interferencial. Disposicion de tunel tibial de 7mm e individuo
adulto
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Finalmente, y completando asi el estudio para una disposicion geométrica de diametro de tunel
tibial de 7mm, se presentan los resultados para el caso de un espécimen con propiedades de
hueso trabecular en la franja de edad denominada como anciano (Fig. A.35)

Fig. A.35. Resultados de la reconstruccion con diadmetro de tunel 7mm para un individuo anciano

A continuacidn, se muestran las curvas de tensidn principal minima para el tenddn que sustituye
al ligamento dafiado contra el hueso trabecular Fig. A.36.a) y contra el tornillo interferencial (Fig.
A.36.b). Ademads, se muestran las curvas de tensidn principal minima (a) y deformacidn principal
minima (b) en el hueso trabecular, tanto en contacto con el tenddn (Fig. A.37) como con el tornillo
interferencial (Fig. A.38).
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Fig. A.36. Tension principal minima en el tenddn: (a) contra el hueso trabecular; (b) con-
tra el tornillo interferencial. Disposicion de tunel tibial de 7mm e individuo anciano
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Fig. A.37. Tension ppal.min. (a) y deformacion ppal. min (b) en hueso trabecular
contra la plastia. Disposicion de tunel tibial de 7mm e individuo anciano

Se afiaden, ademas las curvas que representan el estado tensional (Fig. A.38.a) y de deformacio-
nes (Fig. A.38.b) en el hueso trabecular en contacto con el tornillo interferencial.
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Fig. A.38. Tension ppal.min. (a) y deformacion ppal. min (b) en hueso trabecular
contra el tornillo interferencial. Disposicion de tunel tibial de 7mm y propiedades
de individuo anciano

A4l



Apéndices

3. Influencia del diametro de tunel en un individuo joven

Seguidamente se muestran las curvas de tensién principal minima en el tendén en contacto
con el hueso trabecular (Fig. A.39.a) y en contacto con el tornillo interferencial (Fig. A.39.b) para
las diferentes disposiciones de diametro de tunel tibial (7, 8,9 y 10mm) en un paciente joven.
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Fig. A.39. Influencia del diametro de tunel tibial en la tension principal minima en
el tendon: (a) en contacto con el hueso trabecular; (b) en contacto con el tornillo.
Individuo joven

A la vista de las curvas expuestas en la Fig. A.39, la tensidn en el tenddn varia de forma muy
sensible entre una u otras disposiciones de didametro de tunel tibial, la Unica salvedad es que, a
menor didametro de tunel tibial, mayor nimero de dientes del tornillo permaneceran en contacto
con el tenddén y también con el hueso trabecular, y por tanto, habra una mayor seguridad de
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sujecion. Puede deducirse, que, en un paciente joven, puede haber mads posibilidades a la hora
de elegir el didametro de tunel tibial correcto y adecuado al paciente. Para fortalecer esta conclu-
sién, se exponen en la Fig. A.40, las curvas de tensién (Fig. A.40.a) y deformacién (Fig. A.40.b)
principal minima en el hueso trabecular contra el tenddn.
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Fig. A.40. Influencia del didmetro de tunel tibial en el hueso trabecular contra el
tendon: (a) tension y (b) deformacion principal minima. Individuo joven

La eleccion de una u otra disposicidn de tunel tibial en el caso de un paciente joven, vendra dada,
ademas de por el resto de condiciones del propio paciente que tendrd que valorar el cirujano, por
la deformacion que se forma en el hueso trabecular con la introduccién del tornillo. Es cierto que
esta simulacion no se ha realizado introduciendo el tornillo de la forma clasica (presion y giro),
sin embargo, esta deformacién podria permitirnos observar las claras diferencias que van a surgir
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entre un tunel tibial y otro, a saber, cuanto menor es el tunel tibial, mayor sera la deformacion
que aparezca en el hueso trabecular.

Asi, se muestra la influencia de un step adicional que representa la “rehabilitacién”. Para ellos se
ejerce una carga progresiva sobre el tenddn en su insercién femoral, y en sentido contrario al que
se le habia aplicado durante la reconstruccioén.

Para poder visualizar este efecto, en la Fig. A.41, se presentan los desplazamientos longitudinales
(U22) de algunos de los nodos del tenddn en contacto con los dientes del tornillo durante el pro-
ceso de carga. Como puede observarse, en el caso del tunel analizado (10mm de diametro), todos
los puntos del tenddn se desplazan longitudinalmente, en menor o mayor medida, desde el inicio
del proceso de solicitacion. Obviamente, los puntos del tenddn que menos se desplazan son los
gue estan en contacto con los primeros dientes, pero aun asi el nodo que esta en contacto con el
primer diente, sufre un desplazamiento de 1mm, lo que indica que, con este diametro de tunel,
el tenddn no ha quedado lo suficientemente fijado como para poder validar la intervencion.
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Fig. A.41. Desplazamiento vertical del tenddn en contacto con el tornillo interferencial. Rehabili-
tacion en inviduo joven con didmetro tunel tibial 10mm

Lo mismo ocurre si comprobamos el desplazamiento longitudinal (U22) en las mismas zonas pero
ahora del contacto entre el tenddn y el hueso trabecular (Fig. A.42). Como puede observarse, bajo
la accidn impuesta, todos los puntos del tenddn en contacto con el hueso trabecular se desplazan
longitudinalmente desde el inicio. Ademads, en este caso, los desplazamientos de las zonas mas
alejadas del tunel femoral (zonas 1 y 2) son incluso mayores que los observados en las mismas
zonas del tenddn en contacto con el tornillo (Fig. A.41), con valores de desplazamiento que supe-
ran el milimetro.

Otra cuestion importante es si el tornillo se desplaza a la vez que lo hace la plastia. Por esta razén,
también se obtuvieron los desplazamientos longitudinales (U22) de diferentes nodos de los dien-
tes del tornillo en contacto con el tenddn a lo largo del tiempo (Fig. A.43). Como puede observarse
en esta figura, los desplazamientos longitudinales obtenidos para los diferentes dientes, deben
considerarse despreciables. Este resultado vuelve a confirmar al igual que en el caso de un indi-
viduo anciano que, con esta configuracion, el tenddn deslizaria con facilidad, dejando atras al
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tornillo, que se mantendria, en ese preciso instante, en la posicidon que ocupaba inicialmente, tras
el proceso de reconstruccion.
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Fig. A.42. Desplazamiento vertical del tenddn en contacto con el hueso trabecular. Rehabilita-
cion en inviduo joven con didmetro tunel tibial 10mm
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Fig. A.43. Desplazamiento vertical del tornillo interferencial en contacto con el tenddn. Rehabili-
tacion en inviduo joven con diametro tunel tibial 10mm

Los resultados para un paciente joven indican que este didmetro, ni tan siquiera aseguraria una
buena sujecidn del tenddn en el caso mas ventajoso en cuanto a propiedades del hueso. Se trata
de una disposicién de tunel tibial que resulta demasiado elevado para cualquiera de las franjas
de edad, siendo posible el desplazamiento del tenddn también en el caso de un inviduo joven.
Como ya se ha visto en el caso de un individuo anciano, un tunel tibial inferior a 10mm seria
adecuado para obtener un resultado exitoso de la reconstruccion de LCA.
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4. Influencia del diametro de tunel en un individuo adulto

Finalmente, se realiza un estudio del tunel tibial mds adecuado para un paciente englobado
en la franja de edad “adulto”. Se muestran las curvas de tensidn principal minima en el tenddn
en contacto con el hueso trabecular (Fig. A.44.a) y en contacto con el tornillo interferencial (Fig.
A.44.b) para las diferentes disposiciones de diametro de tunel tibial (7, 8 y 9mm) en un paciente
adulto, omitiendo los resultados para una disposicion tibial de didmetro 10mm por considerarse
que se aprecian diferencias demasiado significativas en comparacién con los otros tres tuneles

de estudio.
2 (a)
y distance along path (mm)
0 T T T
5 40 45
22
©
a
2 4
©
o
o
£ 61
£
[%a]
-8
——tenddn_dch_d9_adulto
-10 1 ——tenddn_dch_d8_adulto
——tenddn_dch_d7_adulto
-12
‘ ] (b)
y distance along path (mm)
_1 i T T T T T l l T T
5 10 1 2 2 | |Vl 35 40 45
|
6 4 ‘ !

]
1y
!
1
|"

{

=
=
1
————

S min Ppal (MPa)
) i .
= o

-26 A
\ tendon_iz_d9_adulto
-31 1 ' tendén_iz_d8_adulto
- - —tendon_iz_d7_adulto
-36

Fig. A.44. Influencia del didgmetro de tunel tibial en la tension principal mi-
nima en el tendon: (a) en contacto con el hueso trabecular; (b) en contacto
con el tornillo. Individuo adulto

Al igual que ocurria en el estudio de un invididuo joven, la tension en el tenddn varia de forma
muy sensible entre una u otras disposiciones de didmetro de tunel tibial, volviendo a producirse
un mayor contacto entre tenddn y tornillo a medida que disminuye el didmetro del tunel tibial
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(mayor numero de dientes del tornillo en contacto con el tenddén y con el hueso trabecular). Para
ayudar a elegir una disposicién geométrica para un paciente adulto, se exponen en la Fig. A.45 las
curvas de tensién (Fig. A.45a) y deformacidn (Fig. A.45.b) principal minima en el hueso trabecular
contra el tendon.
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Fig. A.45. Influencia del didmetro de tunel tibial en el hueso trabecular contra el
tendon: (a) tension y (b) deformacion principal minima. Individuo adulto

La eleccion de una u otra disposicidon de tunel tibial en el caso de un paciente adulto, vendra dada
por el numero de dientes del tornillo en contacto con el tenddn y con el hueso trabecular, v,
ademas, influira la deformacién que estamos dispuestos a tomar como admisible previa introduc-
cion de un modelo de daio en la simulacidn, con el que se podria verificar la eleccion con mayor
fiabilidad. Observando la Fig. A.45, puede verse poca diferencia entre las curvas correspondientes
a la disposicién de diametro 8 y 9mm, sin embargo se produce un cambio un poco mas brusco si
se elige el didametro 7mm. Parece que una solucién a medio camino seria la mas adecuada para
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un paciente adulto, es decir, si se elige un tornillo de diametro 7mm, el tunel tibial seria aconse-
jable que fuese elegido el de diametro 8mm. Otra posible solucion siempre que sea posible, seria
elegir un tornillo de mayor didmetro, lo cual se traduciria en una mayor sujecién de la plastia.

A.48



Apéndices

5. Imagenes DIC ensayo de indentacién sobre hueso trabecular

A continuacidn, se detallan todas las imagenes tomadas en referencia a la curva de inden-
tacion de una de las probetas ensayadas con el sistema de videocorrelacidon de imagenes digitales.
Se recuerda que la curva carga-tiempo obtenida del proceso es la que aparece en (Fig. A.46).
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Fig. A.46. Estado de deformaciones de la probeta de hueso trabecular porcino sometida a un en-
sayo de indentacion con ARAMIS

A continuacién, se muestran las imagenes correspondientes a la deformacién de una de las pro-
betas ensayadas a lo largo del tiempo.
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