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Resumen. En este articulo se presenta una seleccion de los avances de algunos trabajos
que se vienen desarrollando en el Centro de Bioingenieria de la Universidad Central de
Venezuela que aplican fundamentalmente técnicas numéricas para la simulacion, el diseno,
desarrollo y construccion de la fabricacion de diferentes dispositivos biomédicos. En
primer lugar, se presentan tres casos del area de biomecanica, dos de los cuales son de
dispositivos de fijacion para tratamientos de fracturas uno para columna vertebral y el otro
para huesos metacarpianos de la mano que incluyen los diserios tridimensionales de las
piezas y los respectivos andlisis numéricos de las mismas, simulando situaciones reales
bajo cargas “in vivo”. Por otro lado se muestra, una simulacion del comportamiento éseo
ante la colocacion de un dispositivo biomecdnico como técnicas de remodelado oseo, en el
cual se observa lo que ocurre para diferentes casos de carga cuando se coloca una protesis
y comienza el aflojamiento de la misma por reabsorcion osea. Finalmente, se propone como
trabajo futuro la construccion de un ambiente de visualizacion grdfica usando tecnologias
avanzadas de realidad virtual inmersiva que le permitan a un usuario sin conocimientos de
computacion, la manipulacion e interpretacion de informacion visual en 3D. Como por
ejemplo un médico cirujano puede simular virtualmente la rutina de trabajo en la
colocacion de una protesis en un paciente.
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1 INTRODUCCION

Durante la tltima década el incremento en la aplicacion de técnicas numéricas para la
simulacion de problemas complejos de bioingenieria han enriquecido sustancialmente este
tipo de investigaciones. En la actualidad, la mayoria de los cientificos en el mundo han
probado que los métodos numéricos son una herramienta indispensable en la creacion de
nuevos dispositivos ya que se pueden detectar y corregir las fallas antes de ser
manufacturados. Mas recientemente, se han encontrados avances significativos en el
desarrollo de modelos matematicos para predecir la evolucion del proceso de reparacion
osea de una fractura con o sin dispositivo biomecanico.

Debido a la creciente demanda de técnicas y dispositivos biomédicos para dar
soluciones al sector salud publica en la poblaciéon venezolana, se estan desarrollando
diferentes proyectos en el Centro de Bioingenieria de la Universidad Central de Venezuela.

Este trabajo incluye una pequefia recopilacion de los resultados obtenidos de estas
recientes investigaciones como son el disefio y simulacion numérica de una placa cervical,
andlisis numérico de un sistema intramedular para metacarpianos, interaccion entre el
hueso femoral y una protesis de cadera a través de un modelo de remodelacion osea 'y por
ultimo la creacion de un quiréfano virtual.

2 DISENO Y SIMULACION NUMERICA DE UNA PLACA CERVICAL

El objetivo de este trabajo es el disefio y simulacién de una placa cervical de colocacion
anterior, que permita libertad en el posicionamiento de los tornillos que se utilizan para su
fijacion. El disefio geométrico fue realizado en el software ProEngineer 2000i, y
posteriormente analizado por el método de los elementos con MSC/Nastran 4.6. Se presenta
un modelo preliminar del dispositivo y los resultados correspondientes a las distribuciones
de esfuerzos debido a cargas fisiologicas de compresion.

Se analiz6 una placa como la que muestra la Figura 1, de Imm de espesor, 20 mm. de
ancho debido a que la parte anterior del cuerpo vertebral, ofrece aproximadamente 26 mm.

para colocar la placa, y de 40 mm. de largo para que
©=3.6 mm 20 mm pueda ser utilizada en el tratamiento de lesiones en el
= que estén involucradas tres vértebras y dos discos
vertebrales; el radio de curvatura de la placa es de un
valor muy aproximado al de la curvatura anterior del
cuerpo vertebral, ya que dicho valor sera modificado
por el cirujano, justo en el momento de su
colocacion. El dispositivo fue construido con acero
quirurgico 316L (E = 200000 MPa., v = 0.30), con
10 orificios de 2 tipos diferentes, para tornillos
cortico-esponjosos de @ = 3.5 mm. del mismo
material que se modelaron.
En el modelo de columna cervical, las vértebras se
consideraron de hueso trabecular en su totalidad (E =

Figura 1 — Modelo 3D de placa
analizada y sus dimensiones
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100 MPa., v = 0.20)", y los discos intervertebrales con las propiedades del nucleo (E = 0.2
MPa., v = 0.499)°.

Las vértebras que se utilizaron para la simulacion fueron C3, C4, C5 (lesionada), C6 y
C7, tomando a C5 como la vértebra que se debia extraer, junto con los discos intervertebrales
superior e inferior inmediatos, colocando en el lugar de estos, un injerto 6seo con las mismas
caracteristicas del hueso trabecular usado en el resto de las vértebras

Para reducir la complejidad de la malla, se simplifico la geometria de los elementos
vertebrales, los cuales poseen una forma bastante complicada, todo esto con el fin de hacer
mas simple el mallado de las diferentes piezas y agilizar los calculos

La geometria fue realizada en el software ProEngineer®, analizada en un software de

simulacién (MSC / Nastran)’, con el cual se generé una malla de 39882 nodos y 20560
elementos. En la Figura 2 se puede observar el modelo mallado
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Figura 2 — (2.a) Malla de elementos finitos, cargas aplicadas y condiciones de contorno. (2b) Distribucion de
esfuerzos de von Mises en la placa cervical bajo una carga de compresion de 70 N
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Figura 3 — Detalle de la concentracion de esfuerzos en la interfase tornillo- orificio de la placa en un corte
longitudinal del ensamblaje

3 ANALISIS NUMERICO DE UN SISTEMA INTRAMEDULAR PARA
METACARPIANOS

Las fracturas en los huesos metacarpianos y en las falanges probablemente son las
fracturas-tipo mas comunes de las extremidades superiores. Por consiguiente, un sistema
intramedular bloqueado ha sido desarrollado en la Universidad Central de Venezuela que
permite movilizacion postoperatoria temprana del pacientelo. Este dispositivo se usara para
el tratamiento de fracturas diafisiarias de los huesos metacarpianos, como otra alternativa
para este tipo de patologia. El dispositivo es poco invasivo y permite movilidad temprana
de la mano al paciente post-operado. La meta principal de este estudio es evaluar el
comportamiento mecanico del enclavado intramedular. Se realizaron ensayos biomecanicos
y analisis por el método de los elementos finitos para determinar la resistencia ultima y la
conducta a la fatiga bajo cargas fisioldgicas.

El objetivo principal fue el estudio numérico del comportamiento mecanico del clavo

Figura 4: Modelo mallado por MEF de la condicion interfase entre tornillos, clavo y mordazas
fueron modeladas con elementos de contacto

2434



G. Contreras and M. Cerrolaza

bajo cargas reales. Se evalud la condicion de carga y distribucion de tensiones dentro del

clavo, los tornillos, y las mordazas. El modelo simula el clavo ensamblado con sus

respectivos tornillos de bloqueo en dos mordazas cilindricas que representan el
metacarpiano fracturado. Se aplicaron cargas de compresion, flexion y torsion'’.

También se compararon los resultados cuando se transfirieron las cargas para los diferentes
ensamblajes del clavo con mordazas acrilicas o con mordazas de hueso cortical. Todas las
pruebas experimentales estaticas fueron investigadas numéricamente. Usando la simetria del
ensamblaje y las condiciones de carga fue desarrollado el modelo por elementos finitos. El
acero y el acrilico fueron tomaron como materiales isotropicos y lineal-elastico. El hueso
cortical se simuldé como material ortotropico y lineal-elastico. Los tornillos fueron simulados
como simples pasadores con un momento de rigidez equivalente. Se tomaron en cuenta
elementos del contacto entre los tornillos, el clavo y las mordazas. El clavo se coloco en una
posicion quirurgicamente adecuada dentro del hueso metacarpiano. Fueron aplicadas cargas
fisiologicas que representan el movimiento de apriete de la mano 'y se evaluaron las
cargas transferidas. Estas cargas fueron comparadas y se utilizaron en los ensayos
experimentalmente. Las cargas se aplicaron a un modelo especial MEF del hueso-tornillo
para investigar la concentracion de esfuerzos generada en la interfase (Fig.4). La malla del
ensamblaje completo contiene 6916 elementos (20 nodos con elementos tipo bricks, 10 nodos
con elementos tetraédricos, 13 nodos con elementos tipo piramides), la malla del modelo de
interfase mordaza-tornillo contiene 376 elementos contact-target (friccionl.0) y el modelo
mallado de la interfase clavo tornillo consta de 219 elementos contact-target (friccion 0.1).

En todos los casos se encontraron concentraciones de esfuerzos en la interfase de los
componentes. Se compararon los resultados numéricos de los esfuerzos de fluencia con los de
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Figura 5: Esfuerzos Principales del Figura 6: Esfuerzos Von- Mises de&l
tornillo bajo un momento de flexion tornillo bajo un momento de flexion
de 100 Nmm de 100 Nmm

las pruebas experimentales. Solo algunas diferencias se encontraron al cambiar el material de

las mordazas. En el caso de cargas in vivo no se encontraron esfuerzos criticos. El clavo
’ : : 1

bloqueado mostro ser suficientemente resistente'”.
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4 INTERACCION ENTRE EL HUESO FEMORAL Y UNA PROTESIS DE
CADERA: REMODELACION OSEA

El hueso como tejido vivo, tiene la capacidad de adaptarse en respuesta a la situacion
mecanica a la que se encuentra solicitado, modificando su geometria externa y su estructura
interna. Este proceso adaptativo se conoce como remodelacion dsea adaptativa. Existen dos
tipos de remodelacion: remodelacion externa, en la que la forma o geometria externa
cambia con el tiempo y la remodelacion interna, en la que las propiedades del material
cambian con el tiempo sin alterar su forma. Estos procesos suceden simultaneamente y las
diferencias entre ambos no son aparentes.

Esta investigacion estd enfocada a la simulacion del comportamiento d6seo ante la
colocacion de un dispositivo biomecénico, especificamente en nuestro estudio, de una protesis
de cadera. El desarrollo de esta investigacion se apoya en un trabajo de Tesis Doctoral
realizado en la Universidad de Zaragoza, Espafia. Se trata de un modelo de remodelacion 6sea
fundamentado en la mecanica de dafio'’.

Si consideramos que la mayoria de los pacientes a quienes se les coloca una proétesis de
cadera, son personas de avanzada edad, con huesos de calidad pobre e inclusive
osteoporoéticos, se justifica de manera notable la necesidad de obtener un modelo que nos
permita de manera cualitativa y cuantitativa hacer una prediccion de los cambios en la

g
Figura7: Modelo 3D
del ensamblaje
mallado por el MEF

densidad o6sea del paciente al colocarle un implante protésico de un
modelo determinado.

Este proceso de remodelacion no es el resultado de la actividad de
un solo tipo de célula, osteoclastos o células destructoras del tejido
preexistente, y osteoblastos o células responsables de la formacion
del hueso, o una simple funcion celular (reabsorcion o formacion de
hueso), sino que es el resultado de una coordinada funcion de
reabsorcion y formacion de hueso sobre amplias regiones de hueso y
durante periodos prolongados de tiempo, por lo que es muy
importante un buen entendimiento del acoplamiento que existe entre
osteoclastos y osteoblastos las cuales trabajan en conjunto como
unidades de trabajo bajo el nombre de “bone multicellular units”,
BMUs.

El presente trabajo se divide en 3 etapas:

Durante la primera etapa se realiz6 de un modelo tridimensional
de la articulacion de la cadera. La segunda etapa consistio en la
validacion del modelo en las cuales se obtuvieron resultados que
concuerdan con los datos experimentales encontrados en la literatura.
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Figura 8: Distribucion de densidades (gr/mm®) en la superficie exterior del hueso tras 100 dias de la
inclusion de la protesis bajo una carga de compresion de 700N.

La tercera etapa implica netamente el desarrollo del aporte biologico y la validacion del
mismo a través de densimetrias post operatorias, de esta manera es posible observar el
remodelado y los cambios generados por los factores biologicos. Cumplidos 6 meses o un
afio de la operacion se realiza un nuevo estudio de densimetria 6sea y se realiza la toma de
datos en los puntos control que se establecieron en la primera toma de datos. Los valores de
la densimetria (Contenido de Mineral Oseo en gramos) son introducidos en la formulacion
matematica del programa para convertirlos a valores que puedan se interpretados y
comparados con los resultados del programa.

5 UN QUIROFANO VIRTUAL

La intervencion quirargica de un paciente al cual se le colocara una protesis ortopédica
requiere de un paso previo, que es la toma de decision del tamafio y tipo de protesis que
mejor se ajuste al paciente. Usualmente este proceso se lleva a cabo en una sala de
operaciones donde el paciente es sometido a las pruebas necesarias de las distintas opciones
de protesis o dispositivo biomédico, que, dependiendo del caso se puede realizar en una
operacién previa al implante o durante la misma intervencion quirGrgica®. Las
consecuencias de este paso ademas de ser traumaticas y riesgosas, implican una elevacion
en costos para el centro de salud ya que incrementa el nimero de horas de duracion de la
cirugia en cuestion.

En este proyecto en cooperacion con el laboratorio de Computacion Grafica de la
Universidad Central de Venezuela, se realiza la construccion de un ambiente de
visualizacion grafica usando tecnologias avanzadas de realidad virtual inmersiva que le
permitan a un usuario sin conocimientos de computacion, la manipulacion e interpretacion
de informacion visual en 3D.

Se plantea el desarrollo de un ambiente virtual inmersivo tipo workbench que ubica los
objetos virtuales (protesis, modelos humanos, etc.) y las herramientas de control para estos,
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sobre una mesa de trabajo (el workbench). Los objetos virtuales y el ambiente virtual son
proyectados sobre la superficie de una mesa especia122’23.

Tanto el disefiador de la protesis como el médico cirujano pueden simular la rutina de

trabajo en este ambiente inmersivo. Para ello es necesario el uso de dispositivos de
inmersion tales como guantes, lentes, lapices Opticos. Permitiendo al usuario navegar,
mover los objetos o activar comportamientos asociados a estos. Los ajustes de tamafio del
modelo de protesis pueden realizarse en tiempo real haciendo ajustes geométricos sobre el
modelo fisico de la protesis.

Figura 9: Construccion del workbench o mesa® Figura 10: Proyeccion virtual en la mesa de
trabajo®*
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