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Resumen

El objetivo del trabajo es realizar una evaluacion preliminar de un modelo de remodelacion
Osea en la mitad superior del fémur.

El modelo define en el hueso un nivel de estimulo de deformacién (NED) a partir de la de-
formacion eficaz. La diferencia entre el NED y un valor de referencia (ENED), determina la
tasa de activacion de las unidades béasicas multicelulares (BMUs) y define la tendencia hacia
la aposicién o la resorcion. Se generan asi cambios en la fraccién de volumen 6seo (FVO),
la cual determina el médulo de elasticidad y este las deformaciones del hueso. Asi, el proce-
so de remodelacion busca que el ENED disminuya progresivamente.

El modelo se implement6 en JAVA accediendo la APl de COMSOL Multiphysics 5.3a. Se
realizaron dos simulaciones aplicando cargas correspondientes al maximo de la fuerza de
contacto en la articulacion de la cadera durante la marcha. En la simulacién 1 se aplicaron la
fuerza de contacto y las tracciones de los musculos principales en la articulacién. En la si-
mulacion 2 solo se aplic6 la fuerza de contacto.

Los resultados de la simulacion 1 muestran una diéfisis femoral con una distribucion de FVO
similar a la del fémur real. La FVO no resulta homogénea en la superficie, sino que las pare-
des lateral y medial estan reforzadas respecto al resto, hecho atribuido a la predominancia
de una flexion latero-medial.

Los resultados de la simulacidon 2 muestran una distribucion de FVO menos realista, eviden-

ciando que las fuerzas musculares son determinantes en la remodelacion ésea.
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Introduccién

La artroplastia total de cadera es una ciru-
gia donde se realiza el reemplazo total de
la articulacion de la cadera. Esto implica
cortar la cabeza del fémur y colocar un
implante, que usualmente estd formado
por el vastago, el cuello y la cabeza. El
vastago se inserta en la cavidad medular y
a través de las superficies de contacto con
el hueso se transmiten las tensiones.

Una falla cominmente encontrada se pro-
duce por el aflojamiento de la fijacién del
vastago, que puede ser causado por de-
fectos en el cemento o por disminucion de
la densidad 6sea circundante. Esto ultimo
se debe al efecto conocido como escudo
de tensiones: la prétesis soporta una pro-
porcién mayor de la carga aplicada debido
a su mayor rigidez (Huiskes, Weinans y
Van Rietbergen, 1992). De esta forma hay
regiones en el hueso donde las tensiones
son significativamente menores a las ten-
siones fisioldgicas y la remodelacion 6sea
produce la disminucion de la densidad
O6sea como respuesta a la falta de estimu-
lo.

La remodelacién 6sea es un proceso en el
cual los osteocitos, los osteoclastos y los
osteoblastos actuan en forma coordinada
para modificar la arquitectura 6sea local.
Estos se modulan por factores bioldgicos
y mecanicos y dan como resultado una
actividad neta hacia la produccién o re-
sorciéon de hueso. Asi, la remodelacién

Osea produce cambios en la porosidad y

en el grado de mineralizacion local, ade-
mas de reparar las microfracturas. Las
propiedades mecéanicas del hueso cam-
bian segun estas variables y le permiten
adaptarse dinamicamente a las cargas
soportadas.

En la actualidad el proceso de remodela-
cibn O6sea se modela con diferentes gra-
dos de abstraccion. Los modelos han sido
desarrollados, en general, mediante dos
abordajes principales: macroscopicos y
microscopicos. Los modelos macroscopi-
cos toman cantidades promediadas en un
continuo y son extensamente usados de-
bido al reducido costo computacional, pe-
ro requieren una formulacion matematica
extensiva. Por otro lado, los modelos mi-
croscopicos tratan como dominios sepa-
rados los poros y el tejido 6seo propia-
mente dicho, y en ellos la remodelacién
modifica la microestructura 6sea de forma
explicita, pero como contrapartida requie-
ren un alto costo computacional, incluso
simulando pequefias muestras de hueso.
En estos ultimos es posible trazar la evo-
lucidbn mineral de todas las secciones del
hueso no solo en el tiempo sino en el es-
pacio, de forma que la mineralizacién
puede ser descripta desde la superficie
libre hasta el nucleo.

En la literatura pueden encontrarse dife-
rentes tratamientos del proceso de mine-
ralizacion 6sea, cada uno haciendo dife-
rentes suposiciones. Por ejemplo, Marti-

nez-Reina y col. (2008) desarrollaron un
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modelo macroscopico asumiendo que los
osteoclastos digieren hueso independien-
temente de su localizacion. Es decir, la
superficie del hueso (joven) se resorbe de
la misma manera que el interior (antiguo).
Por otro lado, Hartman y col. (2011) im-
plementaron un modelo microscopico es-
tocastico en el cual la resorcion de hueso
se lleva a cabo solo en la superficie de
este, pero de una manera aleatoria y no
controlada por el estimulo mecanico. Si
bien obtuvieron distribuciones de densidad
mineral realistas, ellos concluyeron que
algunas discrepancias en sus resultados
con respecto a los experimentos podrian
ser debido al hecho de que los osteoclas-
tos resorben preferencialmente tejido jo-
ven y poco mineralizado en la superficie
del hueso, algo que no fue tomado en
cuenta en su modelo. Esto se encuentra
respaldado por las mediciones hechas por
Lukas y col. (2013) sobre hueso esponjo-
so, que confirman que el hueso estd mas
mineralizado conforme aumenta su pro-
fundidad en la trabécula, sugiriendo que
los osteoclastos tienen un efecto depen-
diente de la profundidad, como si ellos
tuvieran una tendencia a resorber hueso
poco mineralizado en la superficie trabe-
cular.

Esta observacion fue tomada en cuenta
por Berli y col. (2017) cuyo trabajo corrigio
la suposicion de Martinez-Reina y col.
(2008) asumiendo que los osteoclastos

resorben preferencialmente hueso super-

ficial, joven y poco mineralizado. También
exploraron los efectos de diferentes nive-
les de densidad 6sea y cargas externas y
pudieron validar el modelo, al menos en
parte, comparando sus resultados con las
mediciones experimentales de densidad
aparente versus densidad material hechas
por Zioupos y col. (2008).

En este trabajo se adopté el modelo de
tipo macroscopico desarrollado por Berli y
col. (2017), con el objetivo de evaluar su
funcionamiento sobre una geometria de
hueso real en tres dimensiones (3D). El
objetivo final es que este modelo sea de
utilidad en el disefio de protesis, permi-
tiendo la prediccion del impacto que ten-
dra la protesis implantada sobre el proce-
so de remodelacion 6sea a largo plazo.
Dentro de tal escenario, pocos trabajos se
han desarrollado y aqui se propone un
primer paso en la aplicacién de un modelo
de remodelacion ésea que, combinado
con herramientas de la mecanica compu-
tacional, sirva para asistir en el disefio de

nuevos implantes.

Objetivos

El objetivo de este trabajo es realizar una
evaluacion preliminar y primer ajuste de
parametros de un modelo de remodela-
cion Osea aplicado a la mitad superior del
fémur. Para ello, se sometié al sistema a
dos condiciones de carga diferentes y se
analizo la evolucion del campo de densi-

dad Osea resultante en el tiempo.
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Materiales y Métodos

La remodelacion 6sea se lleva a cabo por
los osteocitos, osteoclastos y osteoblastos
-estos dos ultimos llamados en conjunto
unidades multicelulares basicas (BMU)- y
toma lugar en una secuencia conocida
como ARF -activacion, reabsorcion, for-
macion- que fue descripta por Frost
(1964). En resumen, las cargas aplicadas
externamente producen deformaciones en
el interior del hueso. Los osteocitos, con-
formando una especie de red de sensores
dentro de la matriz 6sea, detectan las de-
formaciones y estimulan a las BMUs. Una
vez estimuladas las BMUs, ubicadas en
las trabéculas del tejido 6seo esponjoso o
dentro de los canales de Haverns en el
tejido 6seo compacto, empiezan a avan-
zar desde su posicion original. En primer
lugar, los osteoclastos comienzan a resor-
ber la matriz 6sea mineralizada subyacen-
te. En segundo lugar, los osteoblastos
depositan osteoide y liberan fosfato de
calcio inorganico. El osteoide en un princi-
pio es puramente organico, pero conforme
avanza el tiempo se produce su minerali-
zacién de forma independiente a la activi-
dad de las BMUs, mediante la cristaliza-
cion del fosfato de calcio inorganico en
forma de hidroxiapatita.

La duracién de las fases de la secuencia
ARF y la velocidad de avance de cada
BMU puede cambiar con la edad y con
otros factores fisioldégicos y metabdlicos, y

determina la velocidad de remodelacién
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Osea. La activacion de las BMUs depende

ademas de la cantidad de superficie libre
disponible para tal activacion, estando la
superficie libre relacionada a la porosidad
local del hueso.

El concepto fundamental en la remodela-
cién 6sea es entonces la nocion de que el
hueso esta expuesto a un estimulo meca-
nico diario. De esta forma, se define el
nivel de estimulo de deformacién ¢ (Miki¢
y Carter, 1995) como:

~(Smr) @

Donde N; es el nimero de ciclos de carga
del tipo i, g, es la deformacion efectiva y el
exponente m es una constante experimen-
tal. La deformacion efectiva se calcula

como:

= %" ®)

Donde U es la densidad de energia de
deformacion y E es el mdodulo de elastici-
dad.

El médulo de elasticidad E depende de la
fracciéon de volumen éseo v, relacionada
con la porosidad p del hueso mediante
v, =1 —p, y de la fraccion de ceniza a:

E = Eyv,%a® (3)
como fue planteado por Hernandez,
Beaupré, Keller y Carter (2001).

La fraccion de ceniza es la relacion entre

la masa mineral y la masa seca del hueso:

PmVUm

= (4)

Bl pmvm + vaO
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Donde v, es la fracciéon de v, que se en-

cuentra mineralizada, v, es la fraccién
organica de v,, p,, es la densidad de la
fracciobn mineralizada y p, la densidad de
la fraccion organica (Hernandez y col.,
2001).

La secuencia ARF puede ser modelada de
la siguiente manera:

En primer lugar, de igual forma que Gar-
cia-Aznar, Riberg y Doblaré (2005), se
asume que la tasa de activacion de las
BMUs (N) depende de una sefial inhibito-
ria (s) gobernada por el nivel de estimulo

de deformacion (¢):

= $
E+c
for = fbio(l —s) ©)
N = forSv

Donde f;;, €s la frecuencia de activacion
maxima determinada por factores biolégi-
cos, ¢ es un nivel de estimulo de deforma-
cion de referencia y S, es la superficie
libre, computable a partir de la porosidad
por un polinomio de quinto orden (Martin,

1984):
S, = (28.76p5 — 101.04p* + 133.96p° ©)
— 93.94p? + 32.26p)

La activacion de las BMUs tiene una espe-
ranza de vida ¢;. Por lo tanto, la cantidad

total de BMUs activas en el tiempo t es:
t

N = ft N(@)dr @

-0y,

(Garcia-Aznar y col., 2005).
Estas depositan/resorben tejido sobre un
area Agyy transversal a la direcciéon de

progresion, que se calcula a partir de v,
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segun una funcion lineal por partes como
se ve en la figura 1, y progresan con una
velocidad wvgyy durante el periodo de
tiempo de formacion/resorcién (Garcia-
Aznary col., 2005).

0.0054 {
Hueso esponjoso
0.0052

0.0050

0.0048

Aguulmm?]

0.0046

0.0044 Hueso compacto

l]jﬂ 0‘2 0‘4 OIIS l]jS 1‘0
Vb
Figura 1: Area transversal remodelada por una BMU a
diferentes fracciones de volumen 6seo.

g?"ﬁ
&

Figura 2: Comportamiento del factor conocido como ba-
lance 6seo focal, en funcién del error en el nivel de esti-
mulo de remodelacion.

La secuencia temporal para una BMU
consiste en un periodo de resorciéon, de
duracién t,, seguido de un periodo inacti-
vo conocido como periodo de inversion,
de duracion t;, y luego un periodo de for-

macion, de duracion tr (Garcia-Aznar y

col., 2005). Esto se puede modelar como:
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t—ti—t,

A
B(6) = j N (@)

t
bo() = f N(T)wdr 9)

—ti—t,—ty

—tr
Donde v(t)dt es el volumen formado y
7, (t)dt el volumen resorbido en el tiempo
t durante un intervalo de tiempo dt. El
factor f},,(7), llamado balance 6seo focal,
produce el desbalance entre forma-
cién/resorcion y depende de la diferencia
entre el nivel de estimulo de deformacién
¢ y el nivel de estimulo de deformacion de
referencia ¢&* (Rubin y col., 2001). Esta
cantidad se llama error en el nivel de es-
timulo de deformacion y se expresa como:
ep=§—¢ (10)
El balance ¢seo focal f;, se define como
una funcion lineal por partes respecto al
error (Garcia-Aznar y col., 2005), como se
ve en lafigura 2.
Se considera que el nivel de estimulo de
deformacién de referencia ¢* se adapta
lentamente al nivel de estimulo de defor-
macion ¢ existente en el tejido (Garcia-
Aznary col., 2005), es decir:
Et+4at) =& —[E-&®]e P (11)
La tasa de cambio de la fraccion de volu-
men Oseo esta dada entonces por:
v, (t) = vp(t) — v, (2) (12)
Se considera que la mineralizacién del
tejido se da en dos etapas. Una minerali-
zaciéon primaria rapida y una mineraliza-
cion secundaria lenta. Esto se puede mo-

delar de la siguiente forma:
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Parat <t

v () =0 (13a)
Para ty;: <t < tmur + torim

. im ¢ — tmit
v (8) = v t—m (13b)
prim
Y para tyy; + tyrim < t

v (t) = v — (pmax

( ) (13c)
Donde vy, (t) indica la fracciéon de volumen
mineralizada del tejido formado hace t
dias, t,;: es el tiempo de retardo de la
mineralizacion primaria, t,,;, €s el perio-
do de tiempo en el que se lleva a cabo la

mineralizacion primaria, vk ™

es la frac-
cion de volumen mineralizada maxima
alcanzada en la mineralizacion primaria y
v eg |a fraccion de volumen minerali-
zada maxima (Martinez-Reina y col.,
2008).
Se considera que la BMU resorbe el tejido
mineralizado mas reciente, sobre una ven-
tana temporal tg,. que depende de la su-
perficie libre:

tsr = K-Sy (14)
(Berli y col. 2017).
Para poder implementar esto, se define un
arreglo dv, (t,7) de T/** elementos, con-
siderandose que a T/™* dias se alcanza la
fraccion de volumen mineralizada maxima.
El elemento ubicado en la posicién t cuan-
tifica la cantidad de hueso formado hace t
dias. En cada paso de tiempo, correspon-
diente a At = 1[dias], los elementos se
mueven una posicion, salvo el ultimo ele-

mento, en el cual se va acumulando lo

UNER
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gue vaya alcanzando dicha antigiedad.
En la primera posicion se carga el hueso
formado, mientras que el hueso resorbido
se resta de forma homogénea a los ele-
mentos entre las posiciones ty,;r Y
tmie + tsr

En definitiva, la fraccion de volumen éseo
v, se calcula a partir de dv,(t,7) de la

siguiente forma:

T;lnéx
vp(t) = f dv,(t,T)dt (15)

0

Mientras que la fraccion de volumen mine-

ralizado esta dada por:

max
Tm

vm(t)=$ fo s @dvytDdr (16)

El modelo se implementé mediante un
programa desarrollado en JAVA, utilizan-
do la interfaz de programacion de aplica-
ciones de COMSOL Multiphysics 5.3a, el
cual implementa el método de elementos
finitos para resolver ecuaciones diferen-
ciales en derivadas parciales en geome-
trias arbitrarias. La deformacion punto a
punto se obtuvo a partir de la resolucién
de un problema de elasticidad lineal en
estado estacionario. El modelo geométrico
de un fémur se obtuvo de un repositorio
en linea y se modific6 mediante el pro-
grama FreeCAD para aislar la mitad supe-
rior de este, a partir de un plano de corte
en el cual se impusieron condiciones de
contorno de fijacion (desplazamiento nu-
l0).

Se realizaron dos simulaciones. En ambas
la carga aplicada correspondié al maximo

de la fuerza de contacto en la articulacién
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de la cadera durante la marcha. Estas se

encuentran listadas en la tabla 1, mientras
gue sus puntos de aplicacion se observan
en la figura 3, y se obtuvieron del trabajo
de Bergmann y col. (2001). En la primera
simulacion (simulacién 1) las condiciones
de carga correspondieron a la aplicacion
de la fuerza de contacto y de las traccio-
nes de los musculos principales (abductor,
tensor de la fascia lata y vasto lateral). En
la segunda simulacion (simulacion 2) solo
se tuvo en cuenta la fuerza de contacto.
Ambas simulaciones fueron detenidas a
las 15000 iteraciones.

La condicion inicial para ambas simulacio-
nes consistio en v, o = 0.94, cuya distribu-
cion en antigledad fue homogénea. De
esta forma se espera encontrar una activi-
dad resortiva en la mayor parte del hueso.
También se consideré que al inicio de la
simulacion la actividad de las BMUs no se
encuentra sesgada.

Los diversos parametros que conforman el

contexto del modelo se listan en la tabla 2.

Tabla 1: Maximo de la fuerza de contacto.

Fuerza [%BW] « y . Punto de
(BW=850[N]) aplicacién
Contacto en la
cadera -54.0 -32.8 -229.2 PO

Abductor 58.0 4.3 86.5 P1
Tensor de la

fascia lata, 7.2 11.6 13.2 P1
parte proximal
Tensor de la

fascia lata, -0.5 -0.7 -19.0 P1

parte distal
Vasto lateral -0.9 18.5 -92.9 P2

L
—_— N Y
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abductor Resultados y Discusion

ilio-tibial tract,
proximal part

Los resultados de la simulacién 1 mues-
tensor fascia lata, proximal part . L .,
tran una diafisis con distribucién de frac-
P1 cion de volumen 6seo v, que cualitativa-
mente recuerda a la encontrada en el fé-
mur real, es decir, un interior con una baja
t fascia lata, distal part . .
io-tibial tract, distal part v, (alta porosidad) rodeado por un anillo
con alta v, (baja porosidad), como puede

vastus medialis verse en la figura 4. El anillo, en este ca-

vastus lateralis S0, no tiene una v, homogénea en toda su

Figura 3: Puntos de aplicacion de las fuerzas. Replicado circunferencia, sino que las paredes late-
del trabajo de Bergmann y col. (2001). ]
ral y medial se encuentran reforzadas res-

Tabla 2: Parametros del modelo. pecto a las paredes anterior y posterior, y
Parametro Valor Ecuacion . L
C 7503 G esto se atribuye a una condicién de carga
v 15e-3 Fig. 2 en donde predomina la flexion en voladizo
v 15e-3 Fig. 2 en direccion lateral-medial. De igual for-
Eo[Pa] 8,437€e10 Ec.3 _ L
“ 258 Ec.3 ma, debido a la transmision de las cargas,
2,74 Ec.3 el cuello anatomico del fémur se encuen-
o 100 Ec.7 , .
tra reforzado en sus caras superior e infe-
frio 5e-3 Ec.5
Fobmax 1,15 Fig. 2 ror.
fobmin 0,85 Fig. 2 Los resultados de la simulacion 2 se ob-
K >e-4 Ee. 13 servan en la figura 5 y muestran una dis-
Koy 170 Ec. 14 o _ _
m 4 Ec.1 tribucion de v, menos realista. Esto sugie-
n led Ec.1 re por un lado que el modelo esta respon-
le-4 Ec. 11 . .
¢ diendo en forma adecuada a cambios en
Pm 3.2 Ec. 4
oo 11 Ec.4 las condiciones de carga y por el otro, que
T 4e3 Ec.15y16 las fuerzas de musculares son determi-
t 64 Ec. 8 o
! nantes en la distribucion final de masa
ti 8 Ec. 8
toit 12 Ec. 13 osea.
Eprim 10 Ec. 13
t, 24 Ec.9
ey 0.04 Ec.8y9
yméx 0.442 Ec. 13
v, 37 Ec. 4
pprim 0.121 Ec. 13
v 0.3 Cte. de Poisson
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Figura 4: Campo de fraccion de volumen 6seo, simulacion
1. Vista anterior (izquierda), vista posteromedial (centro),
corte con vista del interior (derecha).

Figura 5: Campo de fraccion de volumen éseo, simulacién
2. Vista anterior (izquierda), vista posteromedial (centro),
corte con vista del interior (derecha).

A continuacion, se describe la evolucién
temporal de las variables involucradas.
Los resultados numéricos mencionados
corresponden a la simulacién 1 siendo las
correspondientes a la simulacion 2 muy
similares.

La curva del cambio neto promedio de v,
(figura 6) muestra una oscilacién espuria
en las primeras 150 iteraciones, y se atri-
buye a las condiciones iniciales elegidas.
A partir de entonces, el cambio neto me-
dio es negativo y creciente en magnitud
hasta las 5000 iteraciones, donde comien-
za a disminuir en magnitud rdpida y asin-
toticamente a cero. Aproximadamente a
las 12000 iteraciones, el rango intercuartil
es practicamente cero, siendo un buen

indicador de la convergencia de v,,.

SABER TE HACE LIBRE
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Figura 6: Cambio neto en la fraccion de volumen 6seo.
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Figura 7: Fraccién de volumen 6seo.
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Figura 8: Fraccién de ceniza.
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Figura 9: Médulo de elasticidad.
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Figura 10: Error en el nivel de estimulo de deformacion.
Linea solida: promedio.

Banda interior: rango intercuartil.

Banda exterior: rango (maximos y minimos).



XXVI I

JORNADAS DE JOVENES
INVESTIGADORES AUGM

A 100 ANOS DI

E LA REFORMA UNIVERSITARIA
- LIBRE

CE LIE

Universidad Nacional de Cuyo | Mendoza | Argentina

Debido a esto, el promedio de v, (figura 7)
se mantiene en constante decrecimiento
luego del periodo transitorio inicial, alcan-
zando un valor de 0,751095 a las 15000
iteraciones. En la totalidad del hueso, v,
alcanza valores entre 0,346576 vy
0,990094.

La fraccion de ceniza a (figura 8) prome-
dio es creciente en el primer tramo, co-
menzando en 0.67157 -consecuencia de
las condiciones iniciales- alcanzando un
maximo de 0,76424 a las 3500 iteraciones
y disminuyendo hasta 0,714834 a las
15000 iteraciones. EI maximo de a ya se
encuentra cercano al valor del maximo
asintotico tedrico de 0,73 a las 4000 itera-
ciones, mientras que el minimo disminuye
junto al promedio alcanzando el valor de
0,686896 a las 15000 iteraciones. Luego
de las 12000 iteraciones, el primer y tercer
cuartil no cambian en gran medida.

Como consecuencia de esto el moédulo de
elasticidad E (figura 8) promedio es cre-
ciente hasta alcanzar un maximo de 27,2
[GPa] a las 1600 iteraciones, y a partir de
entonces comienza a disminuir hasta 18,3
[GPa] a las 15000 iteraciones. EI médulo
de elasticidad maximo encontrado en el
hueso al final de la simulacion tiene un
valor de 34,7 [GPa] mientras que el médu-
lo de elasticidad minimo encontrado tiene
un valor de 1,96 [GPa] en ese momento.
Tanto la media, como los valores maximos
y minimos del error en el nivel de estimulo

de deformacion e; (figura 9) se aproximan
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a cero al aumentar las iteraciones, como

era de esperarse. Como se supuso al de-
finir las condiciones iniciales, la mayor

parte del hueso tiene un e; negativo, evi-

denciando actividad resortiva.

Conclusiones

Los resultados muestran que los parame-
tros elegidos para el modelo dan resulta-
dos cuya distribucion de FVO es similar a
la encontrada en el fémur real cuando se
aplican las fuerzas de contacto en la arti-
culacién y las tracciones musculares.
También muestran que la convergencia
del modelo se alcanza con un nimero de
iteraciones cercano a 12000, para las
condiciones iniciales tomadas. Este nume-
ro relativamente alto, como también la
oscilacién transitoria al inicio de la simula-
cion, sugieren que se podrian adoptar
condiciones iniciales mas adecuadas.
Partiendo del modelo evaluado en este
trabajo, se trabajard para incluir el efecto
de degradacion del médulo de elasticidad
debido al dafio por acumulacién de micro-
fracturas, para lo cual se utilizaran con-
ceptos de la mecanica del dafio continuo.
Ademas, se evaluara el modelo de remo-
delacién con la inclusién de diferentes
modelos de prétesis femorales. Por ultimo,
se realizaran esfuerzos para incluir la ca-
racteristica anisotrépica del tejido éseo en
el modelo, con el objetivo de obtener re-

sultados mas realistas.
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