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Resumen— Para el estudio biomecanico del pie humano, el
analisis por el método de elementos finitos es una herramienta
util. Sin embargo para este tipo de andlisis normalmente se
utilizan modelos anatémicos demasiado simplificados,
ocasionando que los resultados obtenidos por los distintos
autores de estos trabajos difieran considerablemente.

Con el proposito de reducir esta incertidumbre, se realizé un
modelo de elementos finitos con geometrias obtenidas por
medio de una reconstruccion de escaneos 3D. Geometrias que
corresponden a los huesos corticales, trabeculares, misculos,
fascia plantar y cartilagos, asignando a estos dos tltimos
tejidos, condiciones de no linealidad a sus respectivos modelos
constitutivos.

Posteriormente se desarrollé una simulacién, representando los
efectos de la bipedestacion sobre el pie. Los resultados se
compararon con los de una investigacion donde se desarrollé
una simulaciéon con el mismo estado de cargas, en la cual se
utiliz6 un modelo anatémico simplificado [1]. Se encontré que
los niveles de esfuerzos obtenidos en el presente trabajo son
mas bajos, pues representan aproximadamente el 25% de los
esfuerzos obtenidos en [1]. En base a esto se concluye que el
grado de fidelidad de un modelo anatémico es muy relevante
para los valores de esfuerzos que se obtienen en una simulacion
biomecanica.

Palabras clave—Bipedestacion, Estudio Biomecanico,
Modelo de Elementos Finitos, Simulacién.

I. INTRODUCCION

En este trabajo se describe la metodologia para obtener
un modelo de elementos finitos correspondiente al pie
humano, asi como el método para realizar una simulacion
biomecanica de esta extremidad del cuerpo. El objetivo de
realizar una simulacion es el de estudiar el comportamiento
del pie cuando se ve sometido a condiciones extremas y asi
contribuir a encontrar las causas que generan una condicion
anormal en ¢l. Ademas con el modelo a obtener se podra
ofrecer la posibilidad de analizar la interaccion entre los
tejidos que son parte del pie y los diferentes dispositivos
médicos que suelen ser implantados en ¢l por medio de
intervenciones quirurgicas, con esto se pueden llegar a
encontrar los efectos secundarios de una determinada cirugia
antes de llevarla a cabo en el paciente.

El modelo anatdmico fue reconstruido por medio de
ingenieria inversa, esta constituido por un ensamble de
geometrias que corresponden a los 28 huesos del pie,
incluyendo tibia y peroné, cada uno de los huesos estan
representados a su vez por un sub-ensamble formado por

dos partes, el hueso cortical y el hueso trabecular, a estos
tejidos se les asigno un comportamiento isotrépico, lineal y
elastico [2]. Ademas de estos tejidos, el modelo cuenta con
las geometrias y modelos constitutivos representativos del
Tendon de Aquiles [3], cartilagos correspondientes a cada
una de las articulaciones de los huesos [4], musculos
abductores, extensor corto de los dedos [5] y fascia plantar [6].
En la Figura 1 pueden observarse los musculos creados e
incorporados al modelo.

TENDON DE AQUILES

ABDUCTOR DEL 5° DEDO

EXTENSOR CORTO

FASCIA PLANTAR
ABDUCTOR DEL HALLUX

Figura 1. Musculos que forman parte del modelo anatomico.

Una vez que se obtuvo el modelo se utilizé el software
Ansys APDL para generar los diferentes materiales y
asignar sus propiedades, realizar el mallado de elementos
finitos, y crear los pares de contacto o interacciones entre los
diferentes tejidos, se generaron alrededor de 104 contactos.
Posteriormente se aplicaron las condiciones de frontera
pertinentes para simular el efecto de la bipedestacion
humana sobre el pie derecho, aplicando restricciones y
condiciones de carga, de manera que estas fueran idénticas a
las condiciones aplicadas en [1].

Esto con la intencidon de comparar los esfuerzos que se
obtienen en ambas simulaciones y encontrar si existe una
diferencia significativa al representar esta extremidad del
cuerpo de la manera mas completa posible o si utilizando un
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modelo simplificado se obtienen resultados similares,
justificando asi el ahorro de tiempo y recursos, pues el
modelo anatomico utilizado en [1], solo contiene geometrias
que representan a los huesos del pie y en ellas se asume que
los huesos estan formados por un material homogéneo,
simplificando asi el modelado anatéomico, para que esto
fuera valido se asigné un modelo constitutivo isotropico,
lineal y elastico, utilizando valores promedio entre las
propiedades mecanicas de huesos corticales y trabeculares.

II. METODOLOGIA

1) Modelado Anatomico: E1 CAD se obtuvo a través de
ingenieria inversa, se realizé un escaneo 3D sobre piezas de
huesos y musculos sintéticos correspondientes al pie
derecho, observe las Figuras 2 y 3, se generé un archivo
“stl” por cada pieza, para posteriormente ser reconstruidos y
ensamblados mediante un software de disefio asistido por
computadora, los cartilagos fueron creados al rellenar con
volumenes los espacios existentes entre cada uno de los
huesos del ensamble.

Figura 2. Huesos sintéticos. Figura 3. Musculos sintéticos.

Una vez reconstruidos cada uno de los huesos se obtuvieron
las dimensiones de los huesos trabeculares del pie por medio
de una resonancia magnética, se obtuvo la proporcion
correspondiente de hueso cortical y trabecular para cada
uno de estos tejidos. En base a estas proporciones las
geometrias fueron escaladas para obtener una nueva
geometria con un menor tamafio, que posteriormente serian
incrustadas en cada uno de los huesos, de esta manera las
geometrias de los huesos fueron representadas por dos
volimenes, uno mayor que envuelve a otro de menor
tamafio, e.g., observe la Figura 4.

Figura 4. Ensamble entre hueso cortical y esponjoso.

2) Propiedades mecdnicas de los tejidos: Para
representar el comportamiento mecanico de los tejidos del
pie involucrados en el andlisis, se utilizaron tres modelos
constitutivos, el primero, describe un comportamiento
Isotropico, lineal y elastico para los huesos corticales y
trabeculares [2], tendon de Aquiles [3], cartilagos [4],
musculos abductores y extensor corto [5]. Los mddulos de
elasticidad y coeficientes de Poisson para estos tejidos se
muestran en la Tabla 1 que se encuentra a continuacion.

TABLA 1
Propiedades isotropicas lineales elasticas de los tejidos.

Tejido Moédulo de Relacién de Poisson
Young (MPa)

Hueso Cortical 17000 0.3

Hueso Trabecular 700 0.3

Tendén de Aquiles 816 0.3

Cartilagos 1 0.45

Miisculos 450 0.3

Para asignar un comportamiento a la Fascia Plantar se
usé un modelo constitutivo hiperelastico con funciones de
Mooney-Rivlin el cual considera la densidad de energia de
deformacion hiperelastica, la forma general de la Ecuacion
es:

W =2l Gyl — 3l — 3) (1)
Donde W es energia de deformacion, C;; es la constante del
material, [; es la primera invariante de deformacion, [, es la
segunda invariante de deformacion y N el orden de la
ecuacion [6]. Este tejido entonces es considerado con un
comportamiento no lineal hiperelastico, donde se tomaron 5
parametros de Mooney-Rivlin resultado reportados por
Kitaoka [7]. Estos parametros se muestran en la Tabla 2.

TABLA 2
Parametros Mooney-Rivlin.

Cio I Co1 Cao Cii Coz
-222.1 I 29097 -1.1257 4.7267 79.602

Considerando al material de los cartilagos como
incompresible debido a su naturaleza viscoelastica, se
asigné un comportamiento viscohipoelastico al incorporar
parametros de relajacion de modulo cortante y volumétrico
al modelo constitutivo de estos tejidos. Estos parametros se
obtuvieron al ajustar por medio de series de Prony los datos
experimentales obtenidos de pruebas de indentacion
realizadas a especimenes de cartilago humano extraidos de
cirugias [8].

3) Malla de Elementos Finitos: La malla fue creada al
discretizar los volimenes del modelo anatomico por medio
de elementos tetraédricos de manera libre, el tipo de
elemento asignado fue un elemento Solid185 de 8 nodos,
debido a su utilidad para analizar plasticidad,
hiperelasticidad, rigidez, fluencia, grandes deflexiones, y

MONTERREY, NUEVO LEON, DEL 1 AL 4 DE NOVIEMBRE DE 2017

83



84

grandes capacidades de deformacion. El tamaio de los
elementos varia desde 1 mm hasta 4 mm en relacion al
tamafio de las geometrias del modelo. La Figura 5 muestra
la malla de elemento finito utilizada para el analisis.

Figura 5. Malla de Elementos Finitos.

4) Contactos y condiciones de frontera del andlisis: La
condicion de contacto asignada para las interacciones entre
hueso-cartilago,  hueso cortical-hueso trabecular y hueso
cortical-musculos o tendones, fue del tipo Bonded always
por su unién fija entre estos elementos, en el caso de los
contactos de hueso-cartilago y hueso-musculo o tendoén,
fueron definidos a través de componentes nodales creadas en
cada uno de los extremos de los volimenes en cuestion, se
seleccionaron los nodos que aproximadamente estarian
interactuando en cada uno de los volimenes y en el caso de
los contactos hueso cortical-hueso esponjoso, los contactos
fueron creados a través de componentes de las areas que
estin en interaccidbn en cada contacto. Las zonas de
insercién de los musculos y la seleccion de areas y nodos
involucrados en los contactos se determinaron al consultar la
literatura [9].

Las restricciones de desplazamiento en el modelo se
aplicaron a través de areas, fijando las superficies superiores
de la tibia y el peroné, anulando sus desplazamientos en
todas las direcciones, también se restringe la superficie
superior del tendéon de aquiles en las direcciones X y Z,
asumiendo que el tendén se encuentra encapsulado por la
piel y musculos que lo rodean, permitiendo solo su
desplazamiento en el eje Y. Ademas de anularse el
movimiento sobre las areas inferiores de las falanges
distales de los dedos.

Las fuerzas que se aplicaron en la simulacion son dos,
una de 175 N, aplicada de forma vertical ascendente sobre el
extremo superior del Tendén de Aquiles, pues segin un
estudio, este tejido actia contrarrestando aproximadamente
el 50% de la carga que esta recibiendo el pie durante la
bipedestacion [10]. Ademds se aplico en la superficie
inferior del modelo una fuerza ascendente de 350 N, esta
representa a la fuerza normal que actua sobre el pie, pues los
700 N equivalentes al peso de una persona promedio se
dividen entre los dos pies. De esta forma se obtiene el
mismo estado de cargas que en la simulacion presentada en
[1], para posteriormente comparar los resultados obtenidos

en ambas investigaciones. La Figura 6 ilustra las
condiciones de frontera mencionadas.

Fuerza del Tendon

Figura 6. Condiciones de frontera aplicadas.

III. RESULTADOS

En la Figura 7 se muestran los esfuerzos obtenidos a
través de la simulacién de una manera general en todos los
elementos que conforman el pie, puede observarse que se
presenta un esfuerzo maximo de 12.9 MPa y un
desplazamiento maximo aproximado de 4 mm, se observa
que las zonas sometidas a un mayor esfuerzo corresponden a
los lugares donde se esperaria que esto ocurriera, e.g., €s
normal que alrededor de las areas superiores de la tibia y el
peroné donde se restringen los desplazamientos, estén
presentandose esfuerzos mas altos que en la mayor parte de
la estructura, pues esta zona esta conteniendo las fuerzas de
350 y 175 N que intentan desplazar el pie hacia arriba, una
situacion muy parecida se presenta en la parte donde se une
el tendon de aquiles con el hueso calcaneo, esta zona esta
actuando para mantener unidas a ambas partes, debido a que
la fuerza de 175 N intenta mover al tendon hacia arriba.

Figura 7. Concentracion de Esfuerzos von Mises obtenidos, Pa.
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En la Tabla 3 que se presenta a continuaciéon se
observan los esfuerzos maximos obtenidos para cada uno de
los tejidos y se les relaciona con el esfuerzo tltimo conocido
para cada uno de ellos.

TABLA 3
Relacion entre los esfuerzos maximos encontrados en los tejidos y sus
esfuerzos ultimos.

Esfuerzo Esfuerzo Porcentaje
Tejido maximo altimo de esfuerzo
(MPa) (MPa) wiltimo (%)
Huesos 12.2 175 6.9
corticales
Huesos 0.23 53 43
trabeculares
Tendon de 6.1 70 8.7
Aquiles
Extensor corto 7.1 70 10
Fascia 12.9 70 18
plantar
Cartilagos 0.98 4.7 20

Con el objetivo de determinar la influencia del grado de
fidelidad del modelo anatomico y el comportamiento de sus
materiales en la obtencion de los resultados de una
simulacion MEF, se comparan los resultados entre esta
simulacion y un analisis realizado con las mismas
condiciones de frontera y un modelo MEF simplificado
realizado por Jason, y Ming [1].

En la Tabla 4 y Figura 8 que se muestran a continuacion se
comparan los resultados obtenidos en ambos analisis.

TABLA 4
Comparacion de los esfuerzos obtenidos en 9 huesos de ambas
simulaciones.
Hueso Esfuerzo Esfuerzo
maximo (1) maximo (2)
(MPa) (MPa)
Astragalo 3.5 3.5
Calcdneo 12.2 1.3
Cuboides 0.6 1.5
Metatarsiano 1 1.9 1.8
Metatarsiano 2 0.2 4.8
Metatarsiano 3 0.27 8
Metatarsiano 4 2.9 1.7
Metatarsiano 5 .02 2
Navicular 11 2.7

*(1) Resultados obtenidos en la simulacion del presente trabajo.
*(2) Resultados obtenidos en la simulacion presentada en [1].
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— Modelo creado. HUESOS

Modelo de Jason T.

Figura 8. Grafica comparativa de los esfuerzos en ambas simulaciones.

IV. DISCUSION

Para el analisis de resultados fue importante entender la
variaciones de los esfuerzos entre el presente trabajo y el de
Jason y Ming [1], debido a que estos autores solo presentan
los esfuerzos obtenidos en los 9 huesos mencionados en la
Tabla 4, en ella se puede observar que hay diferencias, la
mas grande se observa en el esfuerzo obtenido en el hueso
calcaneo, debido al contacto existente entre este y el tendon
de Aquiles, pues de la interaccion que se da entre estos
tejidos, resulta una concentracion de esfuerzos en ese lugar
con el valor de 10.9 MPa, interaccion inexistente en el
modelo presentado en [1]. Ademas, existen diferencias en
los esfuerzos obtenidos en el resto de los huesos, cabe
recordar que las propiedades mecanicas asignadas a los
materiales de ambos modelos son distintas, debido a esto es
normal que los esfuerzos guarden tales diferencias, porque
Jason, y Ming solo consideran propiedades lineales e
isotropicas.

V. CONCLUSION

Caracterizar un comportamiento no lineal de un material
es una tarea compleja, pero una vez que se encuentran los
parametros que describen sus propiedades es preferible
usarlos antes que a los modelos constitutivos lineales, pues
describen de una manera mas confiable su respuesta ante las
condiciones de frontera.

Las geometrias que representan al Extensor corto,
Tendon de Aquiles y Abductores, ayudan a que los
esfuerzos no solo se concentren sobre los huesos corticales,
pues las cargas aplicadas no act@ian directamente sobre
éstos, debido a que llegan en primera instancia a estos
musculos, que sirven como una especie de proteccion para
los huesos. Es asi que la interaccion de todo el conjunto de
los tejidos induce a que el comportamiento del pie durante la
simulacién sea mas apegado a la realidad.

Puede concluirse que el modelo se desempefia de
manera aceptable, pues los esfuerzos que se presentaron
fueron congruentes a la magnitud de las cargas aplicadas.
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Con este trabajo realizado, el Instituto Tecnolégico de
Celaya ahora cuenta con la posibilidad de investigar el
comportamiento del pie humano cuando este se ve afectado
por alguna patologia que compromete su funcionalidad.
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