7% CIBIM 2024

xvnc ngreso Ibe; roamencanumgm- a Mecénica
\\\\\\\ dad de Co epcién - Chile

XVI Congreso Iberoamericano de Ingenieria Mecénica
Concepcion, Chile, 22-24 de octubre de 2024

Propiedades del anillo fibroso toréacico: extensibilidad de las
propiedades lumbares y aproximacion metodologica del modelo
de material

Salvador Moreno-Vegas!, Pablo Lopez-Medina?, Alejandro Pefia-Trabalon?, Belén Estebanez-Campos®
Ana Perez-Blanca*

!l aboratorio de Biomecanica Clinica de Andalucia, Universidad de Malaga, Espafia. Email: bioclina@uma.es
Resumen

En los modelos de elementos finitos (EF) de anillos fibrosos (AF) se distinguen dos metodologias para modelizar
su anisotropia: la inclusidn de capas de muelles axiales que simulan el comportamiento de las fibras de colageno
y su modelizacion mediante el modelo HGO. A menudo, los coeficientes de estas propiedades mecanicas se
obtienen mediante la calibracion con el rango de movimiento (ROM) determinado experimentalmente para dicho
AF. Posteriormente, esas propiedades se extienden al resto del segmento. Este estudio evalla la extensibilidad de
los modelos de material calibrados para el segmento lumbar a la parte toracica. Diez modelos de EF se
construyeron para cada metodologia, simulando las condiciones de carga del ensayo experimental. Los resultados
mostraron que la metodologia de muelles axiales produce diferencias mayores que el modelo HGO con respecto
al experimental, pero que la extensibilidad de las propiedades lumbares al segmento toréacico no esta justificada
para ninguna de ellas si el objeto de analisis es el ROM, debiendo tener que realizar una calibracion para cada
segmento.
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Abstract

In finite element (FE) models of the annulus fibrosus (AF), two methodologies are distinguished for modeling its
anisotropy: the inclusion of axial spring layers that simulate the behavior of collagen fibers and modeling using
the HGO model. Often, the coefficients for these mechanical properties are obtained through calibration with the
experimentally determined range of motion (ROM) for that AF. These properties are then extended to the rest of
the segment. This study evaluates the extensibility of lumbar-calibrated material models to the thoracic region.
Ten FE models were constructed for each methodology, simulating the loading conditions of the experimental test.
The results showed that the axial spring methodology produces greater differences from the experimental data
compared to the HGO model, and that the extensibility of lumbar properties to the thoracic segment is not justified
for any of them if the analysis objective is the ROM, necessitating calibration for each segment.

Keywords: Computational model; finite elements; annulus fibrosus; thoracic; HGO.

1. Introduccién

El disco intervertebral (DIV) es un elemento que separa
una veértebra de su contigua. Tiene una estructura
practicamente cilindrica y se compone del ndcleo
pulposo y del anillo fibroso, que rodea el ndcleo [1]. La
funcién del DIV es ejercer como amortiguador de la
carga y, junto con las facetas articulares, son los
responsables de absorber la mayor parte de la carga
axial de la columna [1,2].

El anillo fibroso esta constituido por capas de fibras de
coldgeno concéntricas dispuestas de forma helicoidal,
que rodean a la periferia del nucleo. Esta disposicién
circunferencial caracteriza al anillo por otorgarle su
capacidad de restringir la rotacion entre las vértebras.
Las fibras de colageno sin embargo solo trabajan a
traccion. Por su parte, el nicleo pulposo se compone de
una red de fibras finas envueltas en un gel de
mucoproteinas, compuesto mayormente de agua, lo
cual le otorga un comportamiento practicamente



incompresible convirtiéndolo en el encargado de
absorber la mayoria de la carga axial [2,3].

Las propiedades mecénicas del DIV lumbar han sido
extensamente estudiadas [4], siendo méas exigua la
literatura referente a las propiedades de los discos de
las regiones torécica o cervical. Mientras que parece
haber un consenso en el comportamiento
incompresible del nicleo pulposo del DIV, los modelos
hiperelasticos tradicionalmente empleados para
simular el comportamiento anisétropo del anillo
fibroso son bastantes dispares y variables en la
literatura por la dificultad que entronca representar, a
la vez, el comportamiento, tanto de la matriz de la
substancia base del anillo fibroso, como de las fibras
de colageno embebidas en ella [5,6].

La primera metodologia que surgi6 para modelar
computacionalmente el comportamiento mecanico del
anillo fibroso incluia las fibras de colageno
explicitamente como capas circunferenciales de
muelles axiales de solo traccion y rigidez no lineal
entre las que se disponian capas de material
hipereléstico representativo de la substancia base [7,8].
Esta metodologia permite variar la angulacién de las
fibras circunferencialmente a través del tamafio de
elemento, asi como sus propiedades en direccién radial
y circunferencial, de acuerdo con los estudios
histoldgicos y experimentales [4,9]. Una vez
construido el modelo, las propiedades de los muelles
axiales, asi como de los coeficientes del modelo de
material de la substancia base, se obtienen mediante la
calibracién del modelo con los resultados extraidos de
estudios cadavéricos experimentales de reseccidn paso
a paso [10].

Numerosos modelos de elementos finitos de discos de
la regiéon lumbar han sido modelados y calibrados el
disco de la forma descrita [7,8,11-13]. Este proceso de
calibracion suele llevarse a cabo en un disco
representativo del segmento de estudio, normalmente
L1-L2, siendo sus propiedades posteriormente
extendidas al resto del segmento.

Pese a la existencia de varios modelos de elementos
finitos de la columna lumbar construidos mediante esta
metodologia no se tiene constancia de la existencia de
un modelo computacional toracico que, empleando
este método, haya sido calibrado con datos
experimentales.

Por otro lado, tras la aparicion del modelo hiperelastico
de Holzapfel-Gasser-Ogden (HGO) para modelizar
paredes arteriales reforzadas con fibras de colédgeno
[14], algunos autores propusieron su uso para simular
el comportamiento del anillo fibroso debido a su
facilidad de implementacion en modelos de elementos
finitos frente a la anterior aproximacion [4,12,15,16].

Sin embargo, en la actualidad, ambas metodologias
coexisten mostrando buenos resultados para aproximar
el rango de movimiento (ROM por sus siglas en inglés)
experimental con calibracién adecuada. Si bien, no se
han establecido criterios claros que permitan establecer
las ventajas e inconvenientes de incorporar una u otra
metodologia en el desarrollo de un modelo de
elementos finitos de columna vertebral.

El objetivo principal de este estudio es comprobar si
los modelos de material del anillo fibroso calibrados
para representar su comportamiento en el segmento
lumbar pueden aplicarse directamente para caracterizar
el comportamiento del anillo fibroso del segmento
torécico. Esta comprobacion se lleva a cabo mediante
dos aproximaciones: la modelizacién del anillo fibroso
como anillos de material hiperelastico entre los que se
disponen capas de muelles axiales que representan las
fibras de colageno y la modelizacion del anillo
mediante el modelo HGO.

2. Métodos

En este estudio, se analizan los resultados obtenidos
con modelos de EF del anillo fibroso de una unidad
funcional vertebral (UVF) T7-T8 en los que los
comportamientos de los materiales que los componen
se caracterizan utilizando modelos publicados de
UVFs representativas de la region lumbar. En concreto,
se aplican dos estrategias diferentes para simular el
efecto de las fibras de coldgeno en el comportamiento
biomecénico del anillo fibroso: por un lado, su
incorporacion explicita como muelles axiales; y por
otro, como refuerzo direccional implicito en el modelo
HGO. Para la validacion de los modelos resultantes. se
utilizardn datos experimentales que proceden de
ensayos biomecanicos de UVFs de la region toracica,
para la fase correspondiente al anillo fibroso aislado
tras la reseccién paso a paso de los ligamentos
espinales principales y del ndcleo pulposo [17]. En
estos ensayos, cada UVF se sometid a cargas aisladas
de flexion, extension, flexion lateral y rotacion. a 2
niveles distintos de carga, de 1y 2,5 Nm cada unay se
obtuvo el ROM del giro correspondiente.

2.1. Construccién del modelo geométrico

A partir de las imagenes médicas de una resonancia
magnética realizada a un paciente sin patologias
espinales previas (varon, 27 afos), se reconstruy¢ la
geometria del DIV T7-T8, elegido como representativo
del segmento toracico, mediante 3DSlicer® (version
5.6.1) [18]. La segmentacion resultante logré una
representacion  tridimensional inicial cuyas
dimensiones anatdmicas se encontraban en el umbral
obtenido por estudios morfométricos radiograficos
previos [19,20].
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Posteriormente, la geometria segmentada fue
exportada a Rhinoceros® (Rhinoceros 3D, version 7.0.
Robert McNeel &amp; Associates, Seattle, WA. 2010)
para un tratamiento adicional de depuracion y
refinamiento para corregir irregularidades en la malla
y asegurar la suavidad y continuidad en las superficies.

Una vez refinada, la malla fue importada en
Solidworks®, donde se proces6 hasta obtener un
modelo sélido tridimensional, del que se substrajo el
nlcleo pulposo para obtener el anillo fibroso (Figura
1). La geometria fue dividida entre anillo fibroso y
nlcleo pulposo (Figura 1), estando el centro del ndcleo
pulposo posicionado mas posteriormente que el centro
del disco [21].

Figura 1. Modelo geométrico del disco intervertebral
(izquierda) y anillo fibroso (derecha). Fuente: elaboracion
propia.

Con la finalidad de que el angulo de las fibras varie de
forma continua desde la parte anterior (£24°) a la
posterior (46°) [4,9,22] para la primera metodologia,
se calcul6 el nimero de sectores y la variacion de su
tamafio a lo largo de la periferia de los anillos a partir
de los siguientes  pardmetros  geométricos
representados en la Figura 2: longitud del desarrollo de
la mitad superior izquierda del disco (LSI), longitud del
desarrollo de la mitad inferior izquierda (LII), longitud
del desarrollo de la mitad superior derecha (LSD),
longitud del desarrollo de la mitad inferior derecha
(LID), altura anterior del disco (HA), tamafio del
elemento méas anterior en sentido horizontal (DA),
altura del elemento mas anterior (TA), angulo anterior
que forma la fibra de coldgeno en la zona anterior
(AA), altura posterior del disco (HP), tamafio del
elemento mas posterior en sentido horizontal (DP),
altura del elemento mas posterior (TP), &ngulo
posterior que forma la fibra de coladgeno en la zona
posterior (AP).

| LS1o Lsp

L DA_|
" Lil o LDL
L

Figura 2. Parametros geométricos sobre el desarrollo de la
cara exterior del anillo. Fuente: elaboracion propia.
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El tamafio de los elementos en las direcciones vertical
y horizontal viene dado por:

HA TA

TA=—; A=—-r
N tan(AA)

P HP . TP
N’ ~ tan(4P)

siendo N el nimero de elementos en sentido vertical,
establecido en N=3.

Para incluir la variacién angular de la orientacion de las
fibras, que aumenta desde la parte anterior hasta la
parte posterior, se emple6 la progresion geométrica
siguiente:

DA =DP-r"!
Donde n hace referencia al nimero de elementos en
direccion circunferencial y r es la razén de la
progresion. Por otro lado, se sabe que la suma de los n
primeros términos de una progresion geométrica, S, es:

a,r —a,

r—1

Donde a, y a, son el primer y el enésimo término de
la progresion. Operando, se obtiene, para cada mitad
del disco (izquierda y derecha) los siguientes nimeros
de elementos:

DA

logpp
log LMI —DP
OSTMI — DA

nl = +1

DA

logpp
log LMD —DP
OSTMD — DA

nD = +1

Donde nl y nD son el nimero de elementos de la malla
en el lado izquierdo y derecho respectivamente, y LMI
y LMD son la semisuma de la longitud del desarrollo
de la mitad superior e inferior del disco, para los lados
izquierdo y derecho respectivamente.

Una vez obtenidos los pardmetros geométricos del
s6lido de la Figura 2 y estableciendo N=3, AA=24°y
AP=46°, se obtuvo que, para el disco T7-T8, se
necesitan anillos circunferenciales concéntricos de 52
elementos (26 a cada lado) en direccidn circunferencial
y 3 endireccidn vertical. Consecuentemente, se dividio
el modelo tridimensional en Solidworks® en 52
sectores con tamafio creciente en direccion
circunferencial a razén de r = 1,035 desde la zona
posterior a la anterior.



2.2. Modelos de elementos finitos

Una vez importada la geometria en Abaqus® (version
2023), se construyeron los modelos de elementos
finitos.

2.2.1. Modelos con fibras como muelles axiales

Para contemplar la anisotropia del anillo fibroso, este
se model6 como 5 anillos concéntricos discretizados
con 52 sectores de elementos hexaédricos de 8 nodos y
formulacion hibrida (C3D8H). Se requiri6 de este tipo
de formulacion para representar el caracter
incompresible de la substancia base [23,24]. Estos
anillos forman una malla estructurada sobre cuyas
caras se apoyan 6 capas de muelles axiales,
intercalando cada anillo entre cada par de capas. Los
muelles se dispusieron formando un patrén cruzado
simulando las dos familias de fibras de coladgeno del
anillo y se modelaron con conectores axiales CON3D2
(Figura 3).

k.

Figura 3. Modelo de elementos finitos del anillo fibroso
T7-T8 con fibras como muelles axiales. Fuente: elaboracion
propia.

Para modelar el comportamiento de la substancia base
se utilizé un modelo polinomial reducido de segundo
orden, cuya energia de deformacion viene dada por:

1
W= ClO(Il - 3) + C20(11 — 3)2 +D_(161 _ 1)2
1
1
_—_(rel _ 1 4
+D2(] )

Donde W es la energia de deformacion por unidad de
volumen; C,,, Cy0, D; ¥ D, son los coeficientes del
material; I, es el primer invariante del desviador del
tensor de deformacion; y J¢, la relacion del volumen
elastico.

Por otro lado, el comportamiento mecénico de las
fibras se modelé mediante los conectores axiales,
asumiendo un comportamiento de solo traccion y una
relacion tension deformacion (o — €) no lineal [4,25—
271, incluyendo una variacién de la rigidez de las fibras
en funcidn de la capa y sector en el que se encuentre,
es decir, contemplando la variacién producida en la
rigidez de las fibras en las direcciones circunferencial
y radial (Figuras 4 y 5) [28].

Dado que el objetivo de este trabajo es evaluar la
extensibilidad de las propiedades del anillo fibroso
lumbar a la regidn toracica, tanto las propiedades de la
substancia base, como de las fibras de colageno fueron
extraidas de un modelo computacional previo del
segmento L2-S1 calibrado y validado con datos
experimentales empleando algoritmos de evolucién
diferencial [7,29]. Las propiedades empleadas se
recogen en la Tabla 1y las Figuras 4 y 5.

Tabla 1. Coeficientes del modelo de material hiperelastico
de la substancia base.

Coeficientes
C10 CZO Dl D2
0,005394 | 0,980560 | 5,600459 0,0

Fuente: elaboracion propia.
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Figura 4. Variacion de la relacion fuerza-desplazamiento de
las fibras de coldgeno en direccion circunferencial desde la
zona anterior (color oscuro) a la posterior (color claro).

Fuente: elaboracidn propia.
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Figura 5. Variacion de la relacion fuerza-desplazamiento de
las fibras de colageno en direccion radial desde la zona
externa (color oscuro) a la interna (color claro). Fuente:

elaboracion propia.

La introduccién de la carga se llevo a cabo a través de
un punto de referencia situado aproximadamente a
10mm de la superficie superior del anillo (Figura 6),
coincidiendo con el centro de la vértebra superior y con
el punto de aplicacion de la carga del estudio
experimental in vitro de Wilke et al. [17]. Este punto
de referencia se conectd con la superficie superior del
anillo fibroso mediante un acoplamiento rigido [30].
Por su parte, la superficie inferior del anillo se acoplo6
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rigidamente a otro punto de referencia ubicado en el
centro de la vértebra T8, el cual se empotrd para tratar
de replicar la fijacion de la vértebra caudal durante el
ensayo in vitro [17].

Figura 6. Modelo de elementos finitos del anillo fibroso
T7-T8y sus acoplamientos a los puntos de referencia.
Fuente: elaboracidn propia.

Se construyeron diez modelos de elementos finitos no
lineales, cada uno de ellos correspondiente a los dos
niveles de carga que se aplicaron en el ensayo
experimental (INm y 2,5Nm) para cada uno de los
giros caracteristicos en la columna vertebral: flexion,
extension, flexion lateral a derechas, flexion lateral a
izquierdas y rotacion. Estos momentos se aplicaron en
el punto de referencia superior empleando una funcién
tipo rampa, que los incrementaba desde 0 hasta el valor
final. El resto de los grados de libertad se dejaron
libres.

Las simulaciones se llevaron a cabo utilizando un
solver estatico con el médulo implicito de Abaqus®.

2.2.2. Modelos con el modelo de material HGO

Para la segunda metodologia, se construyeron también
diez modelos de elementos finitos con las mismas
cargas, condiciones de contorno y malla de elementos
hexaédricos que en los modelos realizados segun la
estrategia anterior.

Para modelizar el comportamiento mecénico
anisotropo del anillo fibroso (substancia base y fibras
de colageno) se implementé el modelo de material
HGO, el cual embebe fibras de comportamiento
anisétropo en una matriz isotropica definida mediante
un material Neo-Hookeano. La funcion de densidad de
energia de deformacion total de este modelo viene dada
por la suma de la energia de deformacién de matriz y
fibras, tal que:

1/)2-1
W=C10(11_3)+B( > _ln(]a)>
k ko (E,)?] — 1
+2_k2 _{exp[ 2(Eg)*]1 — 1}

a=1

con
Eg=x(lh =3)+ (1 =3)(Lsg — 1)

Donde C;, es la constante de rigidez del material de la
substancia base y D representa su compresibilidad. Los
parametros k, y k, caracterizan la relacion exponencial
entre la tension y la deformacion de las fibras, mientras
que k ajusta su nivel de dispersion. El término I, hace
referencia a los pseudo-invariantes asociados tanto al
tensor de deformacion de Cauchy-Green derecho,
como a los vectores unitarios en las direcciones de las
fibras. Se estableci6 N =2 para considerar las
orientaciones de las dos familias de fibras de colageno
del anillo.

Los 26 sectores de cada una de sus mitades fueron
agrupados en 5 regiones (Figura 7), siguiendo la
metodologia disefiada por Nicolini et al. para discos
lumbares [12].

Figura 7. Agrupacion de los 52 sectores de elementos en 5
regiones. Fuente: elaboracion propia.

Para contemplar la variabilidad de las propiedades del
material en las diferentes regiones del anillo se
incluyeron los factores ki, kiz kor Y kae, Que
modifican los parametros del material k, y k, en las
direcciones radial y circunferencial, respectivamente.
De un trabajo previo lumbar calibrado a partir del
ROM experimental del estudio in vitro anteriormente
descrito, se extrajeron los coeficientes del modelo
HGO, asi como los factores multiplicadores que se
muestran en la Tabla 2 [12].

Tabla 2. Coeficientes del modelo de material HGO de la
substancia base.

Parametros del material HGO
Cio D k, k, K
0,22 0,0 4,5 300 0,1
Variacion radial de k; y k,
kir = —0,15 | k,, = —0,15
Variacion circunferencial de k, y k,
ky, = —0,05 | k,. = —0,05

Fuente: elaboracién propia.



3. Resultados

Para la comparacion de los modelos con los resultados
del ensayo in vitro [17] se obtuvo el rango de
movimiento (ROM, por sus siglas en inglés) del anillo
fibroso obtenido con ambas metodologias, es decir, el
giro de la superficie superior del anillo fibroso.

En la Tabla 3 se presentan el ROM obtenido en el
estudio experimental para un anillo fibroso T6-T7, asi
como el ROM de los modelos in silico de este estudio,
mientras que en la Tabla 4 se presentan las variaciones
porcentuales de cada una de las aproximaciones con
respecto a los resultados experimentales. Los valores
del ROM calculado para el anillo T7-T8 se comparan
con el ROM experimental del anillo T6-T7 por ser este
el mas similar de todos los incluidos en el estudio
experimental (T2-T3, T6-T7 y T10-T11) en términos
de tamafio y geometria.

Tabla 3. Comparativa del rango de movimiento (ROM).

ROM (°) experimental de Wilke et al. (2020) [17]
Flexién | Extension Flexion Rotacion
lateral
1 Nm 2,38 2,50 3,00 3,75
2,5Nm 3,80 3,80 4,70 5,88
ROM (°) computacional con el modelo con muelles
axiales
Flexiéon | Extension Flexion Rotacion
lateral
1 Nm 6,00 7,42 5,98 5,75
2,5Nm 9,12 11,05 8,98 8,51
ROM (°) computacional con el modelo HGO
Flexion | Extension Flexion Rotacion
lateral
1 Nm 2,00 2,76 1,96 1,70
2,5 Nm 2,91 3,67 2,99 2,30

Fuente: elaboracion propia.

Tabla 4. Variacion porcentual entre el ROM computacional
y el experimental.

Variacion (en %) de la aproximacion con muelles
axiales con respecto a los datos experimentales

Flexién | Extension Flexion Rotacion
lateral
1 Nm 152,29 196,79 99,39 53,40
25Nm | 139,89 190,85 91,15 44,80

Variacién (en %) de la aproximacion con HGO con
respecto a los datos experimentales

Flexién

Flexion | Extension Rotacién

lateral
1 Nm -16,17 10,54 -34,72 | -54,65
25Nm | -23,45 -3,30 -36,39 | -60,83

Fuente: elaboracién propia.

El ROM obtenido con los modelos con muelles axiales
es superior al experimental en todos los casos de carga
(Tabla 3) con una variacion porcentual entre el 44,80%
y el 196,79% (Tabla 4), siendo mas acusada la
diferencia en el movimiento de flexoextensién que en
flexiéon lateral y rotacidn. La diferencia porcentual
entre el ROM obtenido a 2,5 Nm es inferior que a 1 Nm
para todos los casos de carga (Tabla 4).

El ROM obtenido con el modelo HGO es menor que el
experimental para todos los casos y niveles de carga,
con una variacion porcentual comprendida entre 3,3%
y 60,83% (Tabla 4), excepto para la extensiona 1 Nm,
donde el modelo ofrece un ROM un 10,54% superior.
Por otro lado, el ROM obtenido a 2,5 Nm de extension
es el que mas se aproxima al ROM experimental
(Figura 8). En este caso, el valor absoluto de la
variacion porcentual del ROM para una carga aplicada
de 2,5 Nm no es inferior a la de 1 Nm, salvo en el caso
de extension. Para el resto de los casos de carga, la
variacion entre los dos niveles de carga es similar,
siendo ligeramente superior para 2,5 Nm (1,67-7,28%).
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Figura 8. ROM (en °) del estudio experimental y de los
modelos computacionales a 2,5 Nm para los distintos casos
de carga. Fuente: elaboracion propia.

4. Discusién

El objetivo de este trabajo es comprobar si las
propiedades del anillo fibroso lumbar obtenidas
mediante la calibracion de modelos de elementos
finitos con datos experimentales son extensibles al
segmento torécico, distinguiendo para ello entre dos
metodologias ampliamente utilizadas: la modelizacion
del anillo fibroso con capas de muelles axiales
dispuestas entre capas de material hiperelastico cuasi-
incomprensible, simulando el comportamiento de las
fibras de colageno y la substancia base
respectivamente, y su modelizacién mediante el
empleo del modelo de material HGO.
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La primera de las metodologias estudiadas ofrece, para
el nivel de carga inferior, resultados méas dispares con
respecto al ROM experimental que con la carga de
2,5 Nm, llegando a alcanzar hasta un 197% de
variacion en extension. Estas diferencias podrian
deberse a diferentes factores. Por un lado, las
propiedades empleadas para  simular el
comportamiento mecénico de la substancia base y las
fibras de colageno a nivel lumbar se calibraron para
satisfacer mas altos rangos de movimiento a cargas mas
elevadas (hasta 10 Nm) [7,10,11], por lo que es posible
gue no sean capaces de simular correctamente el
comportamiento del anillo fibroso a bajos niveles de
carga. Por otro lado, para obtener la rigidez no lineal
de las fibras de colageno a partir de la relacion o — ¢,
es necesario contemplar el volumen de fibras y su
longitud [7,11]. Dado que el volumen de los discos
lumbares y, por consiguiente, de sus anillos fibrosos,
es superior al de los anillos torécicos [1], la extension
de las propiedades de estas fibras al segmento torécico
conlleva una subestimacion de la rigidez de las fibras
de esta region, lo cual justifica que llegue a triplicarse
el ROM cuando se usan conectores axiales. Ademas,
esta metodologia asume que la direccionalidad de las
fibras es total, es decir, que todas se encuentran
orientadas en alguna de las dos direcciones
contempladas. La ausencia de dispersion de las fibras
podria justificar que la variacion del ROM sea menor
en el caso de rotacion que en los otros estados de carga,
ya que es en el que mas fibras estan involucradas si la
dispersion es nula. Por dltimo, la sectorizacion del
anillo fibroso se ha llevado a cabo en base a los estudios
histologicos y numéricos de la bibliografia que existen
para DIV lumbares [4,9,27,31]. Sin embargo, no se
conocen trabajos que analicen de forma similar los
discos toracicos, por lo que la asuncién de que la
angulacion de las fibras varia desde +24° a +46° desde
la parte anterior hasta la parte posterior, al igual que
ocurre en el segmento lumbar, puede contribuir a una
respuesta menos rigida por parte del anillo. Una
sectorizacion homogénea correspondiente a una
angulacion de +30° tendria un efecto rigidizador sobre
los desplazamientos del anillo fibroso [4,31].

Por su parte, parece que la extensibilidad al segmento
toracico de los coeficientes del modelo de material
HGO obtenidos mediante la calibracion de modelos
computacionales lumbares no se aleja tanto de los
resultados in vitro de referencia, llegando a presentar
una variacion del 3,3%. En contraposicién a lo que
ocurre con la primera metodologia analizada, la
utilizacion del modelo HGO lumbar en la parte toracica
supone una rigidizacién del anillo, pues el ROM
obtenido es inferior para todos los casos de carga, a
excepcion de la extension a 1 Nm.

La introduccién del parametro k en el modelo HGO,
responsable de la dispersion de las fibras de colageno

en la matriz hiperelastica, parece tener un efecto de
homogeneizacion en la energia de deformacion de las
fibras, logrando que la variacion del ROM entre los
distintos estados de carga no sea tan acusada como en
la primera aproximacion metodoldgica.

Por otro lado, las diferencias encontradas entre los
resultados del modelo HGO y los experimentales,
pueden deberse al anillo fibroso analizado. Mientras
que los modelos computacionales de este trabajo se
basan en el anillo T7-T8, los resultados presentes en la
bibliografia de la reseccién paso a paso para el
segmento torécico son del anillo T6-T7 [17]. En el
trabajo de Wilke et al. se aprecia una tendencia
decreciente en el ROM de las distintas unidades
vertebrales funcionales conforme se avanza en la
direccion craneo-caudal en el segmento toracico, por lo
que la obtencién de un menor ROM ante todos los
casos de carga analizados para el anillo fibroso T7-T8
estaria justificada. La comparacion con resultados
obtenidos para el nivel T7-T8 no es posible debido a la
ausencia de estos datos en la literatura. Sin embargo, es
la UVF que se emplea cominmente para la calibracion
de propiedades del segmento toracico [12,16].

La no dependencia de la calibracion de los pardametros
del modelo HGO del volumen del disco que se
considere, asi como de la longitud de sus fibras, facilita
su extensidn a otros niveles espinales.

5. Conclusiones

En el modelado por EF de la columna vertebral, la
extension al segmento toracico de modelos de material
obtenidos para el anillo fibroso lumbar mediante
calibracién con datos de ensayos in vitro de UVFs
lumbares no esta justificada si el objeto de estudio es el
ROM de dicho segmento, debiendo ser calibrados con
datos especificos de la zona a analizar.

Asimismo, el modelo de material HGO parece mas
apropiado para representar el comportamiento
anisétropo del anillo fibroso que la metodologia
mediante muelles axiales debido a la facilidad que
supone tanto su implementacion como la
extensibilidad a otros niveles.
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