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GLOSARIO

DEFORMACION: Cambio en la forma o las dimensiones de un cuerpo producido
por la aplicacién de un esfuerzo.

ESFUERZO: Resistencia que ofrece un area unitaria del material del que esta
hecho un cuerpo para una carga aplicada externa. El esfuerzo utiliza unidades de
fuerza sobre unidades de area (N/m?) o pascales (Pa).

FACTOR DE RIESGO: Todos los elementos, fenbmenos, ambientes y acciones
humanas que encierran una capacidad potencial de producir lesiones o dafios
materiales y cuya probabilidad de ocurrencia dependen de la eliminacién y/o
control del elemento agresivo.

FUERZA: Todo agente capaz de modificar la cantidad de movimiento o la forma
de los materiales. La unidad de medida de fuerza es el newton que se representa
con el simbolo N.

RIESGO: Probabilidad de que un objeto material, sustancia o fenbmeno, pueda
potencialmente desencadenar perturbaciones en la salud o integridad fisica del
trabajador asi como en materiales y equipos.



RESUMEN

Los trastornos degenerativos del disco intervertebral, son un grave problema de
salud publica a nivel nacional e internacional, cuya etiologia es reconocida como
multicausal. Entre los factores de riesgo asociados a su aparicion se mencionan
las diferencias anatomicas entre individuos. Sin embargo, aun cuando la literatura
reporta variaciones en la estructura del disco intervertebral relacionadas con la
forma y tamafio del nucleo pulposo, el numero de capas y la orientacion de las
fibras en el anillo fibroso, su influencia en el comportamiento biomecanico del
disco intervertebral en condiciones fisiolégicas y laborales en tareas como el
transporte de bultos es un tema poco estudiado que se convierte en el objetivo de

esta investigacion.

Para el desarrollo de este trabajo se planteé un estudio exploratorio desarrollado
en varias fases. En la primera se realizaron modelos realistas de elementos finitos
con caracteristicas hiperelasticas de un disco intervertebral aislado y del
segmento vertebral L4-L5-S1, que fueron construidos a partir de imagenes
médicas de un sujeto representativo del percentil 50 de la poblacion trabajadora
colombiana. Cada modelo fue verificado y validado a fin de garantizar un
comportamiento fisiolégico. En la segunda fase del estudio, el modelo de disco
aislado fue modificado en la forma y tamafo del nacleo pulposo y en el nimero de
lamellas y la orientacion de las fibras del anillo fibroso. Cada disco fue sometido a
un desplazamiento axial de 0.6 mm equivalente al desplazamiento reportado para
un sujeto en bipedestacion. En la tercera fase se calcularon las fuerzas
compresivas en L4-L5 durante el transporte de bultos en el hombro, encima de la
cabeza y en el tronco anterior. Las fuerzas calculadas fueron aplicadas al modelo
del segmento L4-L5-S1 al cual se le modifico la orientacion de las fibras. Las

variaciones en el comportamiento biomecanico en todos los modelos fueron



determinadas a partir del andlisis de la presion intradiscal, los abultamientos y

esfuerzos maximos en del anillo fibroso.

Las simulaciones realizadas en los discos aislados con relacion a la forma y
tamafio del nucleo pulposo determinaron en los modelos con forma de rifion
un comportamiento similar al disco intervertebral sano y en los modelos con forma
de nucleo redondo un comportamiento semejante al disco con degeneracion
discal. Con referencia al numero de lamellas, su variacion modific6 de manera
importante la presion intradiscal y los esfuerzos en las fibras sin que se presentara
variacion substancial en los abultamientos. Contrario a ello, las variaciones en la
orientacion de las fibras no mostraron gran influencia sobre la presion intradiscal
pero si sobre los abultamientos y la magnitud y localizacion de los esfuerzos en al

anillo.

La mayor fuerza compresiva 2334 N determinada durante el transporte de un
bulto de 25 kg bultos en tronco anterior fue aplicada sobre los modelos del
segmento L4-L5-S1 con variacién en la orientacion de las fibras. Los resultados
mostraron que en el modelo con fibras orientadas en una misma direccion se
presentaron esfuerzos mayores en las fibras que son asociados a un mayor riesgo
de ruptura de ellas. Por el contrario en el modelo con cambios en la orientacién de
las fibras tanto en sentido radial como tangencial se generaron mayores esfuerzos
en direccion radial, o que frecuentemente es asociado a la aparicion de desgarros

entre lamellas.

La investigacion permitié concluir que las variaciones morfolégicas del nucleo y el
anillo fibroso si modifican el comportamiento biomecéanico del disco intervertebral
en condiciones de carga fisiol6gica y laboral por lo que son elementos importantes
a considerar cuando se trata de evaluar el riesgo individual de degeneracion
discal. Si bien las fuerzas compresivas determinadas para el transporte de bultos

son consideradas de riesgo moderado, los altos valores de presion intradiscal y la



presencia de esfuerzos localizados generan un riesgo que a largo plazo debe ser
considerado y verificado con modelos mas elaborados como el poroelastico. De
igual forma, la escasa bibliografia sobre las variaciones morfolégicas debe ser
complementada con estudios histolégicos que corroboren si su presencia obedece

a variaciones entre individuos o a la presencia de procesos degenerativos.

PALABRAS CLAVE: Biomecanica, Ergonomia, Simulacion por computador, Disco
Intervertebral



1. INTRODUCCION

1.1. FORMULACION DEL PROBLEMA

Los trastornos del disco intervertebral (DIV) estan entre los problemas de salud
ocupacional mas frecuentes en los paises industrializados debido a que
generalmente existe una relacion entre el dolor lumbar y la presencia de

patologias discales (1-4).

En Colombia estas alteraciones ocupan el cuarto puesto de prevalencia entre las
enfermedades relacionadas con el trabajo y el primer lugar en los costos
generados por su atencion, segun los datos suministrados por el Ministerio de
Proteccion Social (5). Datos epidemiolégicos revelan que en los ultimos afios los
trastornos degenerativos del disco intervertebral se han incrementado por lo que

son considerados un grave problema de salud publica (6, 7).

Pese a que el estudio sobre el comportamiento biomecéanico del disco
intervertebral es tema de numerosos trabajos a nivel mundial, aun subsisten
interrogantes asociados con la adecuada valoracion del riesgo o la adopcion de
estrategias efectivas para su control (6, 8, 9). De alli el llamado que hacen las
agencias de salud e investigadores para desarrollar métodos que permitan una
mejor comprension de los fendbmenos asociados a la degeneracion discal y a la
determinacion de parametros de exposicion al riesgo, entre otros aspectos, con
miras a disminuir la posibilidad de lesion, reducir costos médicos y mejorar la
salud de los trabajadores (4, 10, 11).

Especificamente en actividades consideradas riesgosas para la aparicién de
lesiones discales como el transporte de cargas, es importante determinar por qué

algunos sujetos enferman y otros no ante una misma exposicion a un factor de



riesgo (8, 12), lo que permitiria el desarrollo de medidas de prevencion mas

efectivas.

Esta situacion frecuentemente es explicada porque el origen de las patologias
discales suele ser multifactorial, ya que involucra factores como la edad, el peso,
el género, la actividad laboral ejercida y la genética, entre otros. Sin embargo, a
pesar de que la literatura evidencia la presencia de variaciones histolégicas y
morfolégicas en el disco intervertebral, son pocos los estudios que permitan
relacionar si cambios como el tamafo, la forma del nudcleo pulposo, o la
composicion del anillo fibroso (13), pueden tener efecto sobre el comportamiento

biomecanico del disco intervertebral y sobre el riesgo de degeneracion discal.

Dada la complejidad para el analisis del riesgo en estudios in vivo, el Método de
los Elementos Finitos (MEF) constituye una herramienta de simulacion muy
importante para valorar el riesgo mecanico asociado a las alteraciones
osteomusculares (14, 15). EI MEF permite describir el comportamiento cinematico
y cinético de las partes constitutivas de estructuras complejas como el disco
intervertebral y analizar sus cambios cuando son sometidas a variadas
condiciones de esfuerzo (16). De igual manera en los modelos virtuales se
pueden incluir las condiciones morfolégicas, antropométricas y las caracteristicas
mecanicas de cada material para predecir el riesgo de lesiones (17-20). Sin
embargo, la utilizacion del MEF para el andlisis de actividades laborales

especificas es un campo virtualmente inexplorado (10).

Especificamente no se han reportado modelos de elementos finitos del disco
intervertebral con caracteristicas morfolégicas que representen individuos
colombianos y que permitan estudiar el comportamiento biomecanico del disco
normal en condiciones fisioldgicas de carga (peso corporal) o en actividades
laborales comunes en nuestro medio como el transporte manual de bultos (21). De
igual manera son pocos los estudios que se conocen sobre influencia de

variaciones estructurales del DIV sobre el comportamiento discal (22).



A partir de estas consideraciones se plantean las siguientes preguntas

investigativas:

¢, Cuales son las caracteristicas morfométricas y mecanicas que debe tener un
modelo de elementos finitos de disco del DIV lumbar (L4-L5) que sea

representativo de la poblacién trabajadora colombiana?

¢Como influyen las variaciones de tamafio y forma del nucleo pulposo y la
composicion del anillo fiboroso en el comportamiento biomecanico del disco

sometido a cargas fisiologicas?

¢,Como influyen las variaciones estructurales del DIV en el comportamiento

biomecanico del DIV normal cuando se realiza el transporte manual de bultos?
HIPOTESIS

Es posible describir mediante el método de los elementos finitos las diferencias en
el comportamiento biomecanico del DIV debidas a las variaciones estructurales del
nucleo y del anillo fibroso en condiciones de cargas fisiologicas y de cargas

laborales especificas.

1.2. PERTINENCIA

Segun la IEA (International Ergonomics Association),la Ergonomia es la disciplina
cientifica relacionada con la comprension de las interacciones entre los seres
humanos y los elementos de un sistema, y la profesion que aplica la teoria, los
principios, los datos y los métodos de disefio para optimizar el bienestar humano y
todo el desempefio del sistema (23). Uno de sus campos de accién es la
ergonomia fisica que se preocupa de las caracteristicas anatomicas,

antropomeétricas, fisioldgicas y biomecéanicas que se relacionan con la actividad



fisica. Desde esta perspectiva, la biomecanica ocupacional se ocupa del estudio
del movimiento humano para mejorar la eficiencia en el desempefio de los
trabajadores asi como para prevenir lesiones osteomusculares generadas por la
exposicion al riesgo ergonémico que puede ser causado por posturas de trabajo

forzadas, movimientos repetitivos y manejo manual de cargas, entre otros (24).

A nivel mundial, debido a la alta prevalencia de las lesiones osteomusculares en el
trabajo y los altos costos que de ellas se derivan, la biomecanica ocupacional se
ha convertido en un campo de investigacion de gran relevancia encaminado a
buscar estrategias de prevencion e intervencion para mitigar el riesgo (25). Sin
embargo, pese a que la poblacién latinoamericana y especificamente la
colombiana esta expuesta a problemas osteomusculares asociados al trabajo, la
investigacion publicada sobre el tema es escasa, lo que plantea la necesidad de
generar lineas de investigacién enfocadas a la deteccién, valoracion y control del
riesgo ergondmico bajo las caracteristicas antropométricas de los trabajadores

colombiano y sus condiciones laborales especificas.

Entre los problemas de salud que mas afectan a los trabajadores en el mundo
estan las enfermedades profesionales asociadas con alteraciones de la columna
vertebral. En Colombia, estas representan el 23.6 % del total de diagndsticos
realizados por las Administradoras de Riesgos Profesionales, de los cuales, el
8.6% corresponde a desplazamientos del disco intervertebral y el 15% a
lumbagos, siendo las alteraciones del disco las que ocupan el primer lugar por
costos de tratamiento entre todos los trastornos generados por las enfermedades
profesionales en el Sistema General de Salud colombiano (26). Todo ello sin
incluir  los costos asociados al sufrimiento humano y los que afectan
indirectamente a las empresas y al estado, como son los relacionados con el
ausentismo laboral, las incapacidades laborales totales y permanentes, la
reubicacion laboral y las pensiones o indemnizaciones por enfermedad calificada.

En Colombia no se tiene un dato exacto sobre estos costos indirectos, pero en



paises industrializados como Estados Unidos se estiman en mas de 50 billones de

dolares por afio (27, 28).

Estudios biomecanicos previos han demostrado que uno de los factores de riesgo
laboral que mas alteran la mecénica del disco intervertebral es la ejecucion de
tareas que incluyen acciones como levantar y transportar cargas (10, 11, 29-31).
La eliminacion total de este factor de riesgo supone la automatizacién de los
procesos industriales, pero dada la alta inversion que se requiere para ello y el
consecuente desempleo que se genera, no siempre es viable esta solucién (32).
De alli la importancia e interés de numerosos gobiernos de realizar investigaciones
encaminadas a comprender y prevenir la lesion, a partir de un conocimiento mas
exacto del riesgo con el fin de determinar el procedimiento mas seguro para que
un individuo realice determinada tarea, con el menor impacto posible para su salud
(6,9, 27).

Debido a lo anterior, diversas investigaciones de biomecanica aplicadas a la
ergonomia se encuentran encaminadas a resolver los interrogantes sobre la
influencia de factores de riesgo en la aparicion de lesiones mediante la utilizacion
de procedimientos tedricos como el MEF. Este método permite simular el
comportamiento mecénico de materiales biolégicos para obtener una informacién

confiable sin necesidad de experimentar directamente sobre el individuo (33-36).

El MEF es ampliamente utilizado en ingenieria y empieza a ser usado en el
campo médico en una amplia variedad de aplicaciones como la valoracion de
mecanismos de lesion en tejidos sanos y alterados, el disefio de nuevos
dispositivos de reemplazo y el mejoramiento de las técnicas de tratamiento
quirdrgicas, entre otros. Asi mismo, en varios laboratorios y grupos internacionales
se desarrollan modelos para entender la mecénica de la columna vertebral, tema
gue aun requiere investigacion por el gran niumero de factores que condicionan el

funcionamiento de la columna (37).



La simulacion computacional en salud tiene pocos desarrollos en Colombia. No se
conocen en el pais aplicaciones con el MEF encaminadas a la comprension del
riesgo ocupacional o a la generacion de propuestas preventivas para abordar
mejor los problemas de salud publica asociados con el riesgo de lesion

osteomuscular.

El desarrollo de este proyecto tiene como meta generar espacios para la
basqueda de nuevo conocimiento y nuevas herramientas tecnoldégicas en el
campo de las ciencias basicas con aplicaciones en los ambitos médico y laboral,
al tiempo que se posiciona a Colombia al nivel de paises con mayor desarrollo

investigativo en la biomecéanica y la ergonomia.



2.1.

2. OBJETIVOS

OBJETIVO GENERAL

Describir mediante modelos de elementos finitos la influencia de las

variaciones estructurales en el comportamiento biomecanico de DIV lumbares

normales de un trabajador promedio colombiano

2.2.

2.2.1.

2.2.2.

2.2.3.

OBJETIVOS ESPECIFICOS

Desarrollar modelos de elementos finitos de los DIV lumbares normales

de los segmento L4-L5 y L5-S1 de un trabajador promedio colombiano.

Describir mediante los modelos de elementos finitos desarrollados, el
comportamiento biomecanico ante cargas fisiolégicas de los DIV
lumbares con variaciones estructurales en sus anillos y nucleos

pulposos.

Describir mediante los modelos de elementos finitos desarrollados, el
comportamiento biomecénico frente a cargas generadas durante el
transporte manual de bultos de los DIV lumbares con variaciones

estructurales en sus anillos.



3. MARCO TEORICO

El dolor lumbar de origen mecanico puede estar relacionado de forma variable con
estructuras musculares, ligamentarias, 6seas 0 con alteraciones en el DIV, las
cuales generalmente se asocian a compresiones radiculares y a compromiso
ciatico o neurolégico. Por tanto, para un acercamiento a la comprension de este
problema se presenta a continuacion una revisibn de las caracteristicas

anatomicas y biomecanicas de la columna lumbar.

De igual manera se hace un recuento de los fundamentos teéricos del MEF y su

empleo para el estudio de la columna y el DIV.

3.1. CARACTERISTICAS ANATOMICAS Y BIOMECANICAS DE LA
COLUMNA LUMBOSACRA

La columna lumbosacra estd compuesta por 5 vértebras lumbares y el hueso
sacro. La vértebra lumbar tipica presenta 3 regiones: el cuerpo, el agujero
vertebral y el arco vertebral compuesto por los pediculos, las laminas y los

procesos espinosos, transversos y articulares (38-40).

Proceso espinoso
Lamina

Proceso articular
Proceso transverso

Lateral View

a > 0w PE

Pediculo

Superior View 8



6. Cuerpo vertebral

7. Agujero vertebral

Figura 1. Partes de una vértebra lumbar (41)

El cuerpo vertebral es cilindrico y tiene una seccién transversal con forma de rifion
Es mas alto en la parte anterior y su ancho anteroposterior es menor que el

transverso.

El agujero vertebral es el espacio delimitado por la parte posterior del cuerpo y el
arco vertebral en su parte anterior. La superposicion de estos agujeros, forma el
conducto vertebral por donde pasa la médula espinal. El agujero vertebral lumbar

es de menor tamafio que el cervical y el toracico y presenta forma triangular.

El arco vertebral cuenta con pediculos cortos y gruesos que se dirigen hacia atras
y presentan escotaduras en su parte superior e inferior y laminas que se proyectan
hacia atras donde se fusionan delimitando el canal espinal (Figura 1). Cuenta
ademas con dos apdfisis transversas, dos apdfisis articulares superiores, dos
apofisis articulares inferiores y una apdéfisis espinosa. Las apofisis transversas son
las mas voluminosas de la columna vertebral y presentan en su base un tubérculo
accesorio. Las apdfisis espinosas son cuadrangulares y aumentan en tamafio en

sentido caudal.

Los vinculos entre vértebras y sacro se establecen por dos medios. Por una parte
estan las articulaciones tipo sinfisis denominadas intersomaticas o anteriores que
comprenden los discos intervertebrales y los cuerpos vertebrales superior e
inferior de cada vértebra y por otra parte estan las articulaciones cigoapofisiarias o
posteriores tipo sinoviales trocoides que establecen uniones entre los procesos
articulares superiores e inferiores de cada vértebra. Las apofisis articulares
superiores presentan carillas articulares ligeramente concavas orientadas hacia
atras y medialmente, mientras que en las apofisis articulares inferiores, las carillas
se orientan hacia adelante y lateralmente y son de forma convexa. Las apofisis

superiores presentan una formacién redondeada o tubérculo mamilar (Figura 2).



Carillas articulares
superiores

\ /
Carillas articulares
inferiores

Figura 2. Carillas articulares en la columna lumbar (42)

Estas articulaciones se ven reforzadas por la presencia de un complejo sistema
ligamentoso que comprende: el ligamento longitudinal anterior, el ligamento
longitudinal posterior, el ligamento flavo o amarillo, el ligamento interespinoso, el
ligamento supraespinoso Y el ligamento intertransverso (Figura 3). Adicionalmente
la artoculacién lumbosacra presenta los ligamentos iliolumbares y sacrociaticos

mayor y menor (43-45).

1. Ligamento Longitudinal Anterior
2. Disco Intervertebral

3. Ligamento Longitudinal Posterior

4. Ligamento Flavo o amarillo

5. Ligamento Interespinoso

6. Ligamento Supraespinoso
Figura 3. Ligamentos de la Columna Vertebral (46)

Los cuerpos vertebrales presentan una estructura trabecular que los hacen

altamente resistente a las fuerzas compresivas. Esta estructura cambia a través
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de los afios debido principalmente a la pérdida de las uniones transversales entre

las trabéculas longitudinales (47).

Mecénicamente la columna vertebral es una estructura que mezcla la rigidez de
sus componentes 6seos con una gran elasticidad de sus tejidos blandos, lo que le
confiere una gran resistencia y movilidad. El rango de movilidad esta limitado por
la presencia de elementos estabilizadores, que incluyen: estabilizadores pasivos
como el cuerpo vertebral y las carillas articulares, estabilizadores dinamicos que
incluyen los ligamentos, las capsulas y los anillos fibrosos, y estabilizadores
activos determinados por la accion muscular. De igual manera se considera que

la turgencia del nucleo pulposo es un importante estabilizador hidrodinamico (48).

Referente al rol de los musculos como estabilizadores se ha comprobado que
debido a su contraccion, las fuerzas compresivas se transmiten en la direccién
tangencial a la curvatura de la columna vertebral pasando a través del centro de
rotacion de cada vértebra. Este efecto se denomina “follower load” o seguidor de
carga (Figura 4), el cual aumenta significativamente la capacidad de carga de la

columna vertebral (49).

Fuerzas Centro de
musculares Rotacién
L2

Fuerzas peso
corporal

Follower
load

Figura 4. Representacion del seguidor de carga o follower load (50)
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En estudios radiol6gicos se estimé que el rango de movimiento del segmento
lumbosacro en flexo-extension es mas amplio que en inclinacion y rotacion. En el

plano sagital la movilidad aumenta de cefalico a caudal (51) (Tabla 1).

Tablal. Valores de rango de movilidad (ROM) en grados y angulo representativo

en el segmento inferior de la columna lumbosacra (51)

Flexo-extension Inclinacién Rotacion
Segmento Angulo Angulo Angulo
ROM (°) ) ROM (°) ) ROM (°) ]
representativo representativo representativo
L4-L5 9-21 16 3-9 6 1-3 2
L5-S1 10-24 17 2-6 3 0-2 1

La rigidez del segmento lumbar de la columna se estima en un rango de 600 a 700
N/mm en compresion y de 100 a 200 N/mm en cizallamiento anterior, posterior y
lateral. La rigidez rotacional fue estimada en un rango de 1 a 2 N m/grado en
flexion, extension e inclinacién y en 6.8 N m/grado en rotacion axial cuando el

segmento es sometido a momentos de 4.7 N m (52).
3.2. DISCO INTERVERTEBRAL NORMAL

El disco intervertebral (DIV) es una estructura avascular, virtualmente aneural que
le confiere la gran flexibilidad, durabilidad y soporte a la columna En la columna
vertebral existen 23 discos, cuyas alturas oscilan entre 4 y 10 mm y que en total
representan aproximadamente el 25% de la altura total de la columna (53, 54).
Especificamente a nivel lumbar se encuentran 5 discos ubicados entre las

vértebras L1y el Sacro (Figura 5).
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Cuerpo vertebral

Nucleo Platillo
pulposo intervertebral
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Disco intervertebral

Figura 5. Resonancia magnética de la columna lumbar y la representacion

esquematica del DIV (55)

El DIV estda compuesto por el anillo fiboroso y el nucleo pulposo (4, 54, 56).
Algunos autores (57, 58) incluyen también los platillos cartilaginosos superior e
inferior como parte del disco intervertebral. Todas estas estructuras cuentan con
una matriz extracelular (MEC) compuesta principalmente por proteoglicanos y

colageno tipo 1 y Il (Tabla 2).

Tabla 2. Composicion bioguimica del disco intervertebral (59)

PLATILLO
NUCLEO ANILLO
INTERVERTEBRAL
PROTEOGLICANOS
30-50 10 36-48
(% peso seco)
COLAGENO
20 60-70 62
(% peso seco)
AGUA
70-80 70 55
(% peso humedo)

El anillo fibroso es una estructura fibrosa laminar, fijada firmemente al borde
marginal de la vértebra y a la periferia del platillo intervertebral. Estd compuesta
por una serie de capas concéntricas de colageno, alternadas a la derecha o a la

izquierda con relacion al eje vertical. Las capas externas del anillo son mas
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densas y resistentes a las fuerzas de tension que las internas y son reforzadas por
el ligamento longitudinal anterior y el posterior. Los espacios entre las capas
contienen fibras de elastina, que se extienden radialmente entre una lamela y la

otra contribuyendo mecénicamente a la elasticidad del tejido (60, 61).

El colageno y la elastina actian complementariamente. Mientras que las fibras
elasticas proveen resiliencia y baja rigidez a la tension, el colageno resiste los
esfuerzos tensionales generados por la presiéon hidrostatica del nucleo pulposo y
los desplazamientos de la columna vertebral durante la ejecucion de movimientos

de flexion, extension, rotacion o torsion, tal como se ilustra en la Figura 6 (62).

Figura 6. Esquema de las fuerzas de tensién a la que son sometidas las fibras del

anillo fibroso (63)

El ndcleo pulposo es menos denso que el anillo y tiene la consistencia de un gel.
Presenta una zona central mas solidificada, compuesta de delgadas fibras de
colageno tipo Il y fibras de elastina irregularmente organizadas de manera radial.
Este gel contiene moléculas de proteoglicanos, especialmente Agrecan, Condroitin
hidrofilico y Keratin sulfato, que unen las moléculas de agua y le confieren al
ndcleo una composicion mas liquida (64). Mecanicamente se considera que el
nacleo pulposo es inextensible, incompresible aunque altamente deformable (60).
Debido a que la presion hidrostatica es maxima en este tejido, esta estructura

juega un importante rol en la resistencia a cargas de compresivas (65, 66).

Por su parte el platillo intervertebral 6 cartilago intervertebral esta constituido por
una capa de cartilago hialino y fibrocartilago con una red muy delgada de
coldgeno organizada de forma paralela a los cuerpos vertebrales. Tienen un
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espesor que varia entre 1y 1.5 mm y recubren las caras inferior y superior de las
vertebras adyacentes. Esta estructura cumple un importante rol en el metabolismo
del disco intervertebral, en el crecimiento de las vértebras y en la transferencia de
los esfuerzos al hueso esponjoso (53). El cartilago intervertebral presenta una
estructura porosa que permite el paso de pequefias moléculas de la vértebra
vascularizada al nucleo pulposo avascular con lo que se garantiza la nutricion del
DIV (67). Sin embargo, en direccidn axial, estos poros van reduciendo su tamafio
para prevenir que los proteoglicanos migren hacia la vértebra, preservando asi la

presion hidrostatica intradiscal (53).

La funcién mecanica del DIV es proveer flexibilidad, amortiguar y transmitir las
fuerzas compresivas. Esta amortiguacion de fuerzas es dependiente de la presion
hidrostatica y de la capacidad del anillo de resistir las fuerzas de desplazamiento

de los fluidos del nucleo pulposo (68).

La presion intradiscal se suele medir en el nucleo pulposo. Se ha encontrado que
la presion intradiscal es proporcional a la carga aplicada (69). Por tanto, su
medicion debe hacerse mediante estudios in vivo que requieren la insercion en el
disco de agujas con transductores, mientras que los sujetos adoptan determinadas
posturas o ejecutan actividades fisicas. Para posturas de pie el valor de la presion
intradiscal varia de un estudio a otro. A manera de resumen, los estudios
referencian valores promedio entre 0.5 y 0.6 MPa, con una variacion entre sujetos
de 0.2 a 0.3 MPa (70).

En respuesta a las cargas aplicadas, se generan en el DIV esfuerzos en
diferentes direcciones. Cuando son referidos a un plano, los esfuerzos a las cuales
son sometidas las fibras de colageno se denominan normales (o) cuando son
perpendiculares al plano y cortantes cuando son tangenciales (T) al mismo. De
una forma mas general, los esfuerzos se describen mediante nueve componentes

gue describen un tensor de segundo orden que se denomina el tensor esfuerzo de
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Cauchy. Debido a que este tensor es simétrico, sOlo seis componentes son

independientes (Figura 7).
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Figura 7. Representacion grafica de los componentes del tensor de esfuerzos de
Cauchy en una base ortogonal, donde o©i;, 02, O33 Son las componentes

normalesy 012, 013, 021, O23, O31, O3 SON las cortantes

Cuando los esfuerzos superan la capacidad de resistencia de las fibras como
sucede durante la sobrecarga en compresion, hiperflexion o torsién de la columna
vertebral, se pueden generar dafos a nivel microestructural del anillo fibroso (71)
(Figura 8). Es asi como pueden presentarse los desgarros radiales que son
perpendiculares a los platillos intervertebrales y corren a través de las capas del
anillo, los desgarros circunferenciales que ocurren por las rupturas entre las capas
del anillo a lo largo de la circunferencia del disco y las lesiones de borde que son
una forma de desgarros radial pero en la periferia del anillo adyacente al platillo
intervertebral (72, 73).
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Figura 8. Lesiones mas frecuentes en el anillo fibroso. a. Desgarro circunferencial

b. Desgarro radial c. Lesion de borde (74)
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3.3. VARIACIONES ESTRUCTURALES EN EL DISCO INTERVERTEBRAL

Las propiedades mecéanicas de una estructura dependen de su tamafio y su forma,
la presencia de fallas y el tipo de material que la constituye, lo que incluye sus
propiedades elasticas y su resistencia. Especificamente, los estudios anatémicos
revelan diferencias entre individuos que podrian modificar el comportamiento

mecanico del nucleo y del anillo del disco intervertebral.

En el anillo fibroso las variaciones mas reportadas son el numero de capas o
lamelas concéntricas, las cuales, segun diferentes autores, pueden variar entre 10
y 25 (13, 51, 75, 76). Bogduk (58) describe que aproximadamente el 50% de

estas capas se interrumpen en la parte posterolateral central del anillo fibroso.

En el anillo fibroso se han identificado dos tipos de organizacion de las fibras de
colageno. El primer nivel de organizacién es el que se da entre una capa y otra, la
cual es cuasi-simétrica con respecto al eje axial, formando una red de fibras de
colageno entrecruzadas. El segundo nivel de organizacién hace referencia a las
variaciones radiales y tangenciales del angulo de inclinacion (Figura 9) de las

fibras con respecto al plano transversal.

Figura 9. Angulo de inclinacion de las fibras de colageno con referencia al plano

transverso. NP identifica el nicleo pulposo y AF el anillo fibroso

En los estudios morfométricos realizados se han encontrado resultados

contradictorios con respecto a la variacion del angulo de las fibras en las
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direcciones circunferencial y radial. Por ejemplo, Marchand y col (76) y Galante
(77) no encontraron variaciones en los angulos de inclinacion de las fibras entre
una capa y otra. Por el contrario, Cassidy y col (78) reportan que las fibras son
mas transversales en el exterior que en el interior, mientras que Eberlein y col (79)
describe que las fibras anteriores son mas transversales que las posteriores. Por
otro lado, Holzapfel y col (80) refiere variaciones tangenciales y radiales en

diferentes zonas del anillo fibroso.

También existen diferencias con respecto a la forma del nucleo pulposo. Si bien
algunos autores lo refieren como una estructura esférica o con forma elipsoidal
(51, 60, 81), otros lo describen como un gel amorfo cuya forma se encuentra
delimitado por el anillo fibroso (58, 82). De alli que los modelos de elementos
finitos del nucleo pulposo sean esquematizados ya sea de forma circunferencial o

con forma de rifidn cuyo perimetro sigue la forma del cuerpo vertebral (17, 83).

El tamafio del nucleo pulposo presenta variaciones entre un 30-50% de la seccién
transversal del disco intervertebral (83-85) y su ubicacién es descrita como central
por algunos autores, mientras que otros lo localizan ligeramente hacia la region
posterior (51, 58, 86). Noailly (87) refiere que la ubicacion posterior seria optima
para la transferencia anterior de todas las cargas que normalmente aumentan

caudalmente.

3.4. FACTORES DE RIESGO BIOMECANICOS ASOCIADOS A LESION
EN EL DISCO INTERVERTERBAL LUMBAR

El riesgo de lesion y dolor de origen mecanico en la columna vertebral se
encuentran asociados a sobrecarga funcional, factores posturales y alteraciones
estructurales (88). Experimentos con cadaveres muestran que las posturas
lordéticas incrementan las cargas sobre la parte posterior del anillo fibroso y sobre
las articulaciones interapofisiarias, por lo que se convierten en sitios susceptibles
de lesion (43). Asi mismo, las cargas compresivas significativas y prolongadas

reducen el volumen y la presion en el nlcleo pulposo e incrementan el esfuerzo en
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el anillo fibroso y el arco neural, lo que ocasiona con el tiempo una reduccién de la
altura del disco intervertebral que provoca la distension de las fibras de colageno
en el disco y en los ligamentos, con lo que se disminuye significativamente la
resistencia a las inclinaciones laterales. Mecanismos similares ocurren con los
cambios degenerativos en el disco intervertebral, haciéndolo mas susceptible a la
lesion (43, 89).

La repeticion de la carga es otro factor asociado con la posibilidad de lesion ya
que ocasiona fatiga de la musculatura de la espalda y disminuye su capacidad

para proteger la espalda (90).

Los factores mecanicos juegan también un rol importante en la progresiéon de la
degeneracion discal. Si bien es cierto que la estimulacion mecéanica es necesaria
para una adecuada difusiébn de nutrientes y promover la sintesis de MEC, la
excesiva carga puede resultar en dafos localizados del tejido. Dado que los
procesos regenerativos en el DIV son lentos, los dafios locales generan
inadecuada distribucién de esfuerzos que pueden terminar afectando toda la MEC
(91).

3.5. MODELOS BIOMECANICOS DE LA COLUMNA VERTEBRAL

Los factores de riesgo de lesiones osteomusculares en la columna vertebral han
sido estudiados con modelos biomecanicos que permiten simular ciertas
condiciones para predecir posibles comportamientos. Los modelos mas utilizados
incluyen modelos animales, modelos fisicos y modelos analiticos, teniendo cada

uno de ellos sus ventajas y desventajas.

Los modelos con animales como cerdos, conejos u ovejas presentan como ventaja
la disponibilidad de los especimenes, pero se ven limitados por las diferencias
anatémicas vy fisiologicas con el cuerpo humano. Los modelos fisicos incluyen los
modelos sintéticos y los cadavéricos. Los sintéticos (dummies) presentan falencias

especialmente relacionadas con la inexactitud anatomica y la dificultad para
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reproducir el comportamiento mecanico de las estructuras. Los modelos con
cadaveres resultan dificiles de conseguir y mantener y ademas no permiten
reproducir las condiciones fisiolégicas normales, aunque son valiosos por contar

con materiales reales.

Los modelos analiticos consisten en desarrollos fisico-matematicos que
generalmente tienen una implementacion computacional. Van desde modelos
estaticos uniplanares hasta modelos bi y tridimensionales, especialmente
orientados a la cuantificacion de las cargas que debe soportar la columna en
determinadas posiciones. Modelos mas avanzados de elementos finitos permiten
calcular los esfuerzos internos y las deformaciones de las estructuras de la

columna vertebral en respuesta a condiciones especificas de carga (92).

3.5.1. Modelos basados en el analisis por elementos finitos

El método de "elementos finitos" parte del concepto milenario de divisién espacial
y temporal en pequefios elementos y la utilizacion de aproximaciones numéricas
para encontrar soluciones a problemas de la ciencia y la ingenieria. Se tienen
antecedentes de su utilizacion en culturas antiguas como la griega, la egipcia y la
china (93).

En la época moderna, el método de los elementos finitos ha evolucionado
rapidamente a partir de los desarrollos informéticos que permiten realizar célculos
matematicos de alta complejidad en tiempos relativamente cortos con el
complemento de paquetes gréaficos que facilitan el modelado y la visualizacion de
resultados.

El método de los elementos finitos consiste en dividir el medio continuo en un
conjunto de pequefios elementos interconectados en una serie de puntos llamados
nodos. El modelo plantea que las ecuaciones que describen el comportamiento del
continuo rigen también el comportamiento del elemento, por lo que es posible

pasar de un sistema con infinitos grados de libertad descritos por ecuaciones
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diferenciales, a uno con un numero finito de grados de libertad representado por

un sistema de ecuaciones algebraicas (93).

Los modelos de elementos finitos son usados para la investigacion en columnas
saludables asi como en columnas con enfermedades, procesos degenerativos,
envejecimiento, trauma o cirugia. También se usan para realizar el disefio y

desarrollo de elementos ortopédicos y quirdrgicos para la columna.

La realizacién de un analisis por elementos finitos requiere cumplir las siguientes
fases (94):
Fase de pre-proceso en la que se genera el modelo de elementos finitos a
analizar. Incluye:
e El dibujo o importacion del modelo
e La seleccion del tipo de elemento o elementos a emplear dependiendo del
tipo de analisis
e La seleccion de los materiales
e La asignaciéon del tipo de elementos y propiedades de materiales a los
diferentes componentes del modelo
e La generacion de la malla de elementos que representan el medio continuo
e La aplicacion de las cargas exteriores

e La aplicacion de las condiciones de frontera del modelo

Fase de proceso de calculo, durante la cual se generan un conjunto de ecuaciones
lineales cuya solucion permite determinar el comportamiento del modelo. Incluye:

e La seleccion del tipo de célculo

e La configuracion de parametros de calculo

e Larealizacion del célculo
Fase de Post-proceso en la que se hace uso de la herramienta que permite la
representacion grafica de los resultados con el objeto de verificar, validar el
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modelo y analizar el fendbmeno estudiado.

La verificacion tiene como meta determinar si la formulacion matemética y los
procedimientos numéricos usados en la soluciéon son apropiados, repetibles y
correctos (15). Por su parte, la validacion tiene como objetivo garantizar que exista
coincidencia entre parametros experimentales y el comportamiento del modelo de
elementos finitos. Alguno de los parametros mecanicos mas usados para validar
un modelo de elementos finitos de la columna vertebral son el rango de
movimiento, la presién intradiscal y el abultamiento del disco intervertebral, cuando

se aplica al segmento de la columna un momento puro (95-97).

3.5.2. Modelos de elementos finitos del disco intervertebral lumbar

La investigacion sobre el disco intervertebral por elementos finitos nace en los
afos 70 cuando Belytshko (98) desarrolla un modelo axisimétrico con materiales
elasticos lineales ortotrépicos para el nacleo y el anillo. Posteriormente Shirazi-Adl
(99) desarrolla un modelo mas realista desde el punto de vista geométrico del
segmento L2-L3, en el que diferencia los materiales del nucleo y el anillo fibroso, a
la vez que tiene en cuenta las no linealidades geométricas. El anillo fue
representado como un compuesto de MEC, reforzado por fibras de colageno
mientras que el ndcleo fue representado como un fluido incompresible.
Posteriormente el modelo fue complementado con ligamentos y articulaciones
intervertebrales y utilizado en numerosas investigaciones, como las desarrollados
por Wang y col (100) y Argoubi y col (101), en las cuales se variaron las

propiedades del material del disco intervertebral.

Debido a que el disco intervertebral esta compuesto de una fase sélida inmersa en
un fluido, en su descripcidon mecénica se han utilizado modelos poroelasticos. La
teoria poroelastica fue desarrollada por investigadores como Terzaghi, Filunger y

Biot (102) para solucionar problemas de mecanica de suelos. Luego fue extendida
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para describir el comportamiento mecanico de tejidos biolégicos y fue bautizada
como teoria bifasica por el grupo de Mow (103-105). Los modelos bifasicos o
poroelasticos representan la accién tanto del esqueleto sélido como del fluido, el
cual juega un papel muy importante desde el punto de vista mecéanico Yy fisiolbgico.
Los modelos poroelasticos permiten describir los tejidos bioldgicos sometidos a
grandes deformaciones, incluyendo una variacion no lineal de su permeabilidad
asi como una descripcion anisotropa, heterogénea y un comportamiento mecanico

no lineal de su fase sdlida, (106, 107).

Debido a que la permeabilidad del disco intervertebral es muy baja, la cantidad de
fluido que puede escapar durante la carga es pequeia. Por tanto, en muchos
estudios el disco se suele representar con modelos hiperelasticos o viscoelasticos,
los cuales utilizan funciones de energia que se ajustan con datos de experimentos

a compresion, traccion uniaxial, cortante y carga biaxial (87).

Las formulaciones hiperelasticas que se utilizan para modelar los tejidos blandos
consideran las grandes deformaciones que se producen, denominadas
deformaciones finitas. La aproximacion hiperelastica incompresible se usa cuando
la carga fisiologica se aplica lo suficientemente rapido, de manera que la cantidad
de fluido que sale del tejido es minima. Natali y col (108) usaron un modelo
hiperelastico para describir el comportamiento mecanico de la matriz del anillo
fiboroso y elementos unidimensionales para modelar la fibras de refuerzo y
encontraron una buena correlacion con los resultados experimentales. Algunos
afios mas tarde, Eberlein y col (79) desarrollaron un modelo completamente
hiperelastico del disco intervertebral, donde las fibras de colageno del anillo fibroso
se incluyeron en una formulacién anisotrépica. EI modelo se limité a dos cuerpos
vertebrales (L2 y L3) y el disco intervertebral. Al comparar su propuesta con la
formulacién clasica, donde las fibras son modeladas por elementos resorte, los
autores encontraron que el modelado continuo anisotropico predice una

distribucion mas homogénea de las deformaciones del anillo.
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La poroelasticidad y la hiperelasticidad se combinaron considerando la fase sélida
del modelo poro-elastico como hiperelastica. Duncan y Lotz (1998) presentaron un
modelo poro-hiperelastico del anillo fibroso cuya prediccién bajo compresién axial
fue mejor que la obtenida con los modelos simplemente poroelasticos publicados
anteriormente. Las capas de fibras del anillo se simularon mediante el uso de

elementos de barras de refuerzo.

Sin embargo, dado que el coste computacional de las formulaciones poroelasticas,
porohiperelasticas u osmoviscoelasticas limita la construccion de modelos muy
grandes, los modelo hiperelasticos contindan siendo uno de los mas usados en la
actualidad (71, 109-112).

3.5.3. Modelos de elementos finitos relacionados con cambios

estructurales en columnay disco intervertebral

Los modelos de elementos finitos que analizan la influencia de los cambios
estructurales en el comportamiento biomecéanico de la columna vertebral o DIV

SOon escasos.

Al respecto, se puede mencionar el trabajo de Noailly y col (22) sobre la influencia
de las variaciones radiales, tangenciales y mixtas en el angulo de las fibras del
anillo fibroso del segmento L3-L4-L5 cuando los modelos fueron sometidos a
cargas axiales y rotacionales. El estudio determiné variaciones en el esfuerzo de
las fibras, distribucion de las cargas radiales y esfuerzos cortantes en la matriz

asociados a la organizacion local de las fibras.

El mismo autor (113) realiz6 un estudio en el que modificd la geometria 0sea, la
distribucion de las fibras de los ligamentos, la posicion del nucleo y la altura del
DIV aplicando momentos en flexion y extension. El estudio demostré que los
pardmetros geométricos afectaron la distribucion de los esfuerzos y la energia de

deformacion en las articulaciones intervertebrales, los ligamentos y el disco
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intervertebral. Sin embargo, no se evidenciaron cambios importantes en el rango

de movilidad articular.

Niemeyer y col (114) en un modelo simplificado de L3-L4 realizaron un estudio
probabilistico, en el que examinaron el impacto de 40 parametros geomeétricos de
las vértebras y el DIV. Como conclusion plantean que solo la altura del DIV, la
profundidad y ancho del platillo intervertebral, la orientacion y espacio entre las
facetas articulares y la longitud de los pediculos, tuvieron importantes efectos
sobre la presion intradiscal, el rango de movimiento y la fuerza de contacto entre

carillas.

No han sido encontrados estudios sobre la influencia de variables elegidas en esta
investigaciéon como la forma del nucleo pulposo y el nimero de lamellas del anillo

fibroso ante cargas fisiolégicas y laborales.
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4. DISENO METODOLOGICO

4.1. FASES DEL ESTUDIO

Para la realizacion del presente estudio se definieron 4 fases que se describen a

continuacion:
4.1.1. Primerafase

Con el objeto de complementar la informacion existente, en esta fase se llevé a
cabo una revision bibliografica y se determinaron los procedimientos para la

construccion del modelo virtual.
4.1.2. Segunda fase

Fase de desarrollo tecnoldgico en el que se cred y validé un modelo de elementos
finitos del segmento funcional L4-L5-S1 representativo de un trabajador
colombiano promedio, acorde a los parametros establecidos en el estudio
ACOPLA 95 (115). Ademas se generd un modelo del disco intervertebral L4-L5.

Los procedimientos para el desarrollo de los modelos, se describen a profundidad

en el capitulo | de resultados.

Para la creacion de los modelos se escogié un sujeto sano sin alteraciones de la
columna vertebral o dolor lumbar, de sexo masculino de 22 afios de edad, masa

corporal de 68 kg y estatura 1.68 m.
4.1.3. Tercera fase

En la tercera fase del proyecto se llevé a cabo inicialmente un estudio de tipo
descriptivo en el que se realizdé la valoracion cinematica y cinética de las formas

mas comunes de transporte manual de bultos, determinadas a partir de la
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descripcion pormenorizada de las tareas en una zona de carga externa a una

plaza de mercado.

Una vez se eligieron las 3 formas mas frecuentes de transporte de bultos que
fueron sobre la cabeza, el hombro y en el tronco anterior, en condiciones de
laboratorio se filmaron 10 individuos (muestreo por conveniencia) durante el
transporte de bultos de 10,20 y 25 kg en cada una de las posiciones mencionadas.
Se establecieron las consideraciones necesarias para reducir el riesgo al realizar

la tarea.

Se hizo la captura tridimensional de los movimientos ejecutados con el programa
SkillSpector 1.3.2 (Video4Coach, Svendborg, Denmark) con 4 camaras de video
(CasioExilim EXFH20) ubicadas diagonalmente filmando a una velocidad de 60

cuadros por segundo.

A cada sujeto se le colocaron 40 marcadores referenciales ubicados en la cabeza
y los miembros superiores e inferiores, segun el modelo desarrollado por De Leva
(116) para calcular el centro de masa. Se colocaron adicionalmente algunos
marcadores en columna vertebral lumbar para tener una referencia cualitativa de
los movimientos en el segmento. Los marcadores fueron digitalizados e
integrados en el software SkilSpector, empleando interpolacion de tipo lineal y un
filtrado tipo Low Pass a una frecuencia de 4 Hz. La informacion de la posicion
segmental, aceleraciones lineales y angulares sementales, fue empleada para
realizar el calculo de las fuerzas compresivas y cortantes generados en la

columna lumbar, los cuales son presentados a profundidad en el capitulo 7.
4.1.4. Cuarta fase

Los datos obtenidos de las diferentes simulaciones fueron comparados y

analizados estadisticamente utilizando el software programa version 2.0.
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4.2.

Tabla 3. Definicion operacional de las variables del estudio

DEFINICION OPERACIONAL DE VARIABLES

VARIABLE

TIPO

DEFINICION
OPERACIONAL

MEDIDA

Deformacioén del

disco

Dependiente

Medida del cambio de
longitud y forma
debido a los esfuerzos
internos y las cargas

aplicadas sobre el

Cambio en la altura
del disco, medida en

milimetros

Desplazamiento
radial, en direccién

anterior, posterior ,

Distribuciéon de

esfuerzos

Dependiente

material .
lateral, medido en
milimetros
Determinacion de e Zonade

zonas y valores de
concentracion de

esfuerzos

concentracion de

esfuerzos

Valor esfuerzo

maximos

Presion intradiscal

Dependiente

Presién del fluido en el
disco intervertebral
dependiente de la

carga aplicada

Valor de presion del

liquido, medido en el

disco intervertebral,
en MPa

Perfil de presion

Area del nucleo

pulposo

Independiente

Medida proporcional
entre el &rea total del
disco intervertebral y el

nacleo pulposo

Area al 30%, 40% y
50%
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Forma del nucleo

Independiente

Forma anatémica

reportada en la

Circunferencial,

pulposo literatura e Forma de rifion
) NUmero de capas que
Nuamero de ] )
Independiente conforman el anillo e 10, 16, 26, capas
lamellas

fibroso

Orientacion fibras

de colageno

Independiente

Angulo que forman las
fibras de colageno del
anillo fibroso con

respecto al eje vertical

Modelo 1SO (sin
variacion), Modelo
TAN ( con variacion
tangencial, Modelo
RAD (con variacién

radial, y Modelo HOL
(con variacién

tangencial y radial

Carga fisiolégica

Independiente

Masa corporal

Masa corporal del
sujeto elegido en el

modelo. Kg.

Carga ocupacional

Independiente

Fuerzas compresivas y
cortantes generados en
las posiciones mas
habituales de

transporte de bultos

Fuerzas compresivas
y cortantes
generadas en los
segmentos L4-L5y
L5-S1. (N.m), al
transportar cargas de
15,20y 25 kg.

4.3. INSTRUMENTOS

Para la recoleccién de la informacién se emplearon varios instrumentos (Ver

anexos 1,2 3).

e Formato: EVALUACION APTITUD PARA LEVANTAR BULTOS. El formato

recogio la informacion de las pruebas semiolégicas habitualmente utilizadas
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con el fin de determinar la aptitud para levantar cargas de los sujetos que
participaran en la fase 3 del proyecto. (Formato adaptado de la Historia
Clinica Ocupacional de la Universidad Nacional de Colombia. Validado en

Su uso).

e Formato;: VERIFICACION DE LA FILMACION. Documento de control de la

realizacion y fecha de la filmacion en el laboratorio. Disefio propio.

e Formato: VERIFICACION DEL ESTADO DE SALUD DE LA COLUMNA
VERTEBRAL. El Instrumento recogido la informacién de las pruebas
semiolégicas habitualmente utilizadas en valoraciones médicas Yy
fisioterapéuticas sobre el estado de salud de la columna vertebral que se
utilizé para permitir la inclusién de los sujetos que participaran en la fase 2 y
3 del proyecto (Formato adaptado del Formato de Vigilancia

epidemiolégica del Dolor Lumbar ETB. Validado en su uso).
4.4, CONSIDERACIONES ETICAS

A la luz de la resolucion 8430 de 1993, la presente investigacion se clasific6 como
de riesgo minimo, ya que involucra estudios prospectivos que emplean el registro
de datos a través de procedimientos comunmente utilizados. Para salvaguardar
los derechos y bienestar de los sujetos involucrados, se utilizé un formato de
consentimiento informado (ver anexo 4), el cual fue evaluado por el Comité de
Etica de la Universidad del Valle. Asi mismo, se garantizo a los sujetos del estudio
la confidencialidad de la informacién, el maximo control de los posibles riesgos y la

toma de medidas de atencién en caso de que hubieran sido necesarias.

Los posibles riesgos a los que pudieron estar expuestos los sujetos participantes
durante las fases de este proyecto y la forma como se controlaron se exponen a

continuacion:

Sujeto fase 2: EIl riesgo del sujeto estuvo asociado con la realizacién de la

tomografia, la cual se realiza de manera habitual, con riesgo minimo para la
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salud. El estudio se realiz6 en la Clinica de Imbanaco en Cali, donde se

brindaron las garantias de seguridad para el individuo.

Sujetos fase 3: Los riesgos de estos sujetos estuvieron asociados con el
levantamiento de bultos durante el analisis biomecanico. Para disminuir el
riesgo se hizo una valoracion de la condicion fisica y osteomuscular de cada
individuo, lo que permitié establecer que no existian patologias previas. De
igual manera se verificd que los individuos estuvieran habituados a este tipo de
tarea como parte de su trabajo cotidiano. De igual forma la carga a levantar

jamas supero los limites permisibles autorizados por la legislacion colombiana.
Otras medidas de proteccion a los participantes, incluyeron:

Para garantizar la confidencialidad de la informacion, a cada individuo se le asigno

un codigo el cual fue utilizado para identificar las imagenes.

Asi mismo, se garantizdé que en todo momento, las pruebas fueran realizadas por
profesionales especializados (médico, fisioterapeuta) capaces de actuar en caso

de que ocurriera algun incidente.
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5. DESARROLLO Y VALIDACION DE LOS MODELOS POR ELEMENTOS
FINITOS DEL SEGMENTO L4-L5-S1 DE LA COLUMNA VERTEBRAL Y
DISCO INTERVERTEBRAL

El desarrollo de un modelo de elementos finitos MEF, es un proceso complejo
y exigente que implica la ejecucién minuciosa de varios pasos que garanticen
la calidad y confiabilidad de los resultados que se obtengan de la simulacion. A
continuacion se presentan los procedimientos y resultados del proceso de

desarrollo y validacién de los modelos de columna vertebral y DIV.

5.1. PROCEDIMIENTOS PARA EL DESARROLLO DEL MODELO DEL
SEGMENTO L4-L5-S1

El desarrollo del modelo incluyéo procesos que van desde la captura de
imagenes médicas, hasta el pre-procesamiento de la malla de elementos finitos
(Figura 10).

e Captura de imagenes médicas. Para la generacién de la geometria del
modelo se utilizaron las imagenes de tomografia computarizada de un
sujeto representativo de la poblacion trabajadora colombiana promedio,
segun los parametros establecidos en el estudio antropométrico ACOPLA
95 (115) vy los criterios de inclusion y de exclusion descritos en el apartado
de materiales y métodos. Se empleé un equipo Siemens Avanto de 1.5
Teslas (Siemens, Berlin, Alemania) para generar las imagenes de las
vértebras en formato DICOM (Digital Imaging and Communication in

Medicine) en cortes axiales separados cada 0.5 mm.

e Generacion de la nube de puntos. Las imagenes DICOM fueron

exportadas al programa Simpleware (Simpleware Ltd., Exeter, United
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Kingdom) para realizar el proceso de segmentacién el cual consistio en
seleccionar a partir de cada corte las estructuras necesarias para la
construccion del modelo tridimensional. Al final de este proceso se creé la

nube de puntos la cual fue archivada en formato STL (Stereolythography).

Creacion y depuraciéon de la malla. A partir de la nube de puntos, con el
software Blender (FoundationBlender, Amsterdam, Netherlands) se genero
una primera malla superficial, a la cual se le realiz6 el proceso de
depuracion y suavizado antes de ser pasada a un formato CAD (Computer
Aided Design).

Conversién a formato CAD. Con la nube de puntos optimizada se realiz6
la reconstruccion de superficies a partir de puntos en un formato CAD. Para
ello se emple6 el programa Catia (Dassault Systemes, France), donde se

generd el modelo sélido tridimensional de cada una de las vértebras.

Modelado CAD. Después de tener los modelos de las vértebras se
procedié a generar la geometria de las partes blandas (disco intervertebral,
carillas articulares, platillo intervertebral) a partir de mediciones hechas en
las imagenes fluoroscépicas del sujeto seleccionado y de datos
antropométricos reportados en la literatura. Los discos intervertebrales
fueron desarrollados utilizando las vértebras L4, L5 y S1 como moldes.
Posteriormente todas las partes fueron exportadas en formato IGES (Initial
Graphics Exchange Specification) al programa SOLIDWORKS 2010
(Dassault Systemes, Francia) para realizar el ensamble de las piezas,
comparandolas con las imagenes de fluoroscopia del sujeto elegido.
Posteriormente con otras herramientas del software se pulieron los detalles
de los anillos fibrosos y nucleo pulposo de cada disco intervertebral y se
crearon los cartilagos vertebrales (endplate) y las carillas articulares

superior e inferior.
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e Pre-procesamiento para FEA (Andlisis por Elementos Finitos).
Finalmente se exportaron los modelos al programa ABAQUS CAE 6.12
(Simulia donde se generé la malla, se asignaron propiedades a los
materiales y se definieron condiciones de carga y de borde.

Captura de
Imagenes Médicas

Generacion dela
nube de puntos

Conversiona
Formato CAD

Pre-procesamiento
para FEA

Figura 10. Resumen de los pasos seguidos para el desarrollo del modelo
del segmento L4-L5-S1
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5.1.1. Caracteristicas de los materiales del modelo del segmento
L4-L5-S1

Con el fin de reducir el tiempo de ejecucion en las simulaciones y acorde con otros
modelos reportados en la literatura (117-119), las vértebras fueron modeladas
como elementos rigidos. Esta simplificacion es vélida ya que las vértebras son
substancialmente mas rigidas que el disco. Ademas, el objetivo del modelo es

describir los esfuerzos en los discos intervertebrales y no en las vértebras.

Acorde con su estructura, el anillo fue representado por una matriz reforzada con
fibras. Para describir la matriz se usé una funcion de energia de Yeoh (Wp)
formada por el siguiente polinomio reducido de tercer orden que es empleado en

modelos previos (120).
Wi = C1(11-3)+C2(11-3)°+C(11-3)° [1]

Donde C1, C, y C3 son parametros del material e I; es el primer invariante de la
componente desviada del tensor de deformaciones de Cauchy - Green. Las dos
familias de fibras se representaron con la siguiente funciébn exponencial
(Wr)

Wi :Z—z(eb3(14—1)2 + ePsus-1? — ) 2]

dondel, e I son los invariantes asociados con cada familia de fibras y a; y b los
coeficientes del material determinados a partir de la respuesta mecénica del anillo

a las pruebas de compresion y traccidén en las direcciones circunferencial y axial.

El nicleo fue modelado como un material incompresible y linealmente elastico
(120).

El resumen de los materiales y parametros empleados en el modelo se presenta
en la Tabla 4. Para incluir el modelo hiperelastico fue necesario desarrollar una

rutina de usuario Uanisohyper la cual se presenta en el Anexo 5.
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Tabla 4. Propiedades asignadas a los materiales empleados en el modelo del

segmento L4-L5-S1

ESTRUCTURA MATERIAL REFERENCIA
Anillo Anisotoprico hiperelastico fibroreforzado de
User routine: polyn5 | Yeoh Schmidt y
(Anexo 5) El anillo fue segmentado en 8 partes col(121)
asignandole a cada una las siguientes
propiedades:
Anterior:  a3;=1.2 by =14.4
Anterolateral (derecha-izquierda):
az=0.85 b;=10.2
Lateral (derecha-izquierda):
as;=0.65 b= 7.8
Posterolateral (derecha-izquierda): a3=0.82
b;= 9.84
Posterior:
a3;=0.85 b= 1.7
C,- 14617 E-0.3 C,- 18867 E-0.3
C3- 40960 E-0.3
Fibras 8 capas con dos familias de fibras, que varian | Ayturk y col
sus orientaciones de forma radial (120)
+46°,+43°, +40°,+37°,+34°,+31°,+28° y +25° Schmidt vy col
(121)
Nucleo Hyperelastico, Mooney -Rivlin Noailly y col
E=0.06 v=0.16667 (113)
Coeficiente de expansion térmica=0.5 (1/°C)
Endplate Elastico, isotrépico Ayturk y col
E=1000 v=0.3 (120)
Vértebras Rigidas Diaz, C.A. y col
(122)
Ligamentos Resortes de respuesta a tension , no lineales Noailly, J (87)
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Con el fin de representar las condiciones previas de presion osmética inicial en el
disco y consistente con modelos previos (120), los nucleos fueron sometidos a una

deformacion volumétrica isotrépica con base en un cambio de temperatura.

En vista de que las carillas articulares no pueden ser visualizadas en la
tomografia computacional y que ademas el grosor y el espacio interarticular varia
de un sujeto a otro, se decidi6 emplear 5 resortes no lineales para representar el
contacto entre ellas. Esta estrategia permiti6 una mejor calibracion y control de la
separacion entre las superficies articulares ya que cada resorte puede restringir un

movimiento especifico (Figura 11).

Flexion-spring

Figura 11. Disposicion de los resortes no lineales que controlaron el contacto

entre carillas articulares

5.2. VALIDACION DEL MODELO DEL SEGMENTO L4-L5-S1

5.2.1. Procedimientos para la validacion del modelo

La validacion es el proceso mediante el cual se comparan los resultados de un
modelo con los reportados a partir de pruebas. Este proceso es necesario para
garantizar que el modelo representa adecuadamente el comportamiento de los

tejidos bioldgicos analizados.

En este proceso, el modelo L4-L5-S1 fue sometido a momentos puros de 7.5 N m
gue corresponden a valores fisiolégicos en los movimientos de flexion, extension,
rotacion axial e inclinacién lateral (51). La validacion se realiz6 haciendo la

comparacion de los resultados con los obtenidos experimentalmente por Heuer
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para el segmento L4-L5 (95) y Panjabi (123) y Guan (124), para el segmento L5-
S1.

Para garantizar una validacion mas exacta y con el fin determinar la rigidez de
cada estructura se sigui6 el procedimiento paso a paso propuesto por Heuer (95)
en el que se empieza validando el anillo fibroso para luego ir agregando las
diferentes estructuras que componen la columna vertebral. Durante la ejecucién

de este procedimiento se realiz6 el andlisis sucesivo de los siguientes modelos:

v Modelo A con los cuerpos vertebrales y el anillo fibroso para la
calibracion de las propiedades del anillo.

v Modelo A+N con los cuerpos vertebrales, el anillo fibroso y el nucleo

pulposo para la calibracion del DIV.

v" Modelo A+N+LLA con los cuerpos vertebrales, el DIV y el ligamento
longitudinal anterior para la calibracion del Ligamento Longitudinal

Anterior.

v" Modelo A+N+LLA+LLP con los cuerpos vertebrales, el DIV, ligamento
longitudinal anterior y ligamento longitudinal posterior para la calibracion
del Ligamento Longitudinal Posterior.

v' Modelo A+N+LLA+LLP+AV con los cuerpos vertebrales, el DIV,
ligamento longitudinal anterior, ligamento longitudinal posterior y arcos
vertebrales para la calibracion de las propiedades de las carillas

articulares.

v Modelo A+N+LLA+LLP+AV+LC con los cuerpos vertebrales, el DIV,
ligamento longitudinal anterior, ligamento longitudinal posterior, arcos
vertebrales y ligamentos capsulares para la calibracion de las

propiedades de los ligamentos capsulares.
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v" Modelo A+N+LLA+LLP+AV+LC+LF con los cuerpos vertebrales, el DIV,
ligamento longitudinal anterior y ligamento longitudinal posterior, arcos
vertebrales, ligamentos capsulares y ligamento flavo para la calibracién

de las propiedades del ligamento flavo.

v Modelo A+N+LLA+LLP+AV+LC+LF+LIS con los cuerpos vertebrales, el
DIV, ligamento longitudinal anterior y ligamento longitudinal posterior,
arcos vertebrales, ligamentos capsulares, ligamento flavo y ligamento
interespinoso para la calibracion de las propiedades del ligamento

interespinoso.

v' Modelo A+N+LLA+LLP+AV+LC+LF+LIE+LSE con los cuerpos
vertebrales, el DIV, ligamento longitudinal anterior y ligamento
longitudinal posterior, arcos vertebrales, ligamentos capsulares,
ligamento flavo, ligamento interespinoso y ligamento supraespinoso

para la calibracion de las propiedades del ligamento supraespinoso.

Los resultados obtenidos fueron comparados con las curvas reportadas por Heuer
(95). Dado que no se han realizado estudios in vitro con el procedimiento paso a
paso para el segmento L5-S1, la validacién del modelo de este segmento se hizo
sobre la estructura intacta, comparando sus resultados con los reportados por
Panjabi (123) y Guan (125) para la relacion entre momento y rango de movilidad
durante la flexion, la extension y la inclinacién lateral. Para la rotacion axial se
tuvieron en cuenta soélo los datos experimentales de Panjabi (123) ya que Guan

(125) no los obtuvo para este movimiento.

Los datos de la relacion fuerza-desplazamiento empleada para los ligamentos y
los resortes de control del desplazamiento entre carillas se presentan en el Anexo
6.
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5.2.2. Resultados y discusién de la validacion del modelo

El modelo del segmento L4-L5-S1 presentdé un comportamiento cineméatico dentro
de los rangos de variabilidad reportados por Panjabi (123) y Guan (124) para el
segmento L5-S1 (Figura 12) y por Heuer (95, 96) para el segmento L4-L5 (Figura
13), con excepcion de la inclinacion lateral de L5-S1, en la cual el modelo presento
una mayor rigidez comparada con los datos experimental de Panjabi (123) pero

dentro de los rangos reportados por Guan (124).

FLEXION EXTENSION

N

,.;-""' i
- e P2 njabi
0 2 4 6 8 0 2 4 6 8 ¢ ¢ Guan
Momento [Nm] Momento [Nm] ———-Modelo
INCLINACION ROTACION

15

Momento [Nm] 0 2 4 6 8
Momento [Nm]

Figura 12. Relacibn Momento — rango de movimiento (ROM) para el segmento
L5-S1. Panjabi, Guan: Datos experimentales (123, 125).
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Figura 13. Curvas de Momento - Rango de movilidad (ROM) para el segmento L4-L5 obtenidas durante la

calibracion del segmento. Experimental: Datos Heuer (95).
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EXPERIMENTAL

MODELO

#+ss22= DS INFERIOR

0,15 |,..esersii

++12000 DS SUPERIOR
0,1
0,05

1 2 3 a 5 6 7 8 1 2 3 a 5 6 7 8
MOMENTO (Nm) MOMENTO (Nm)

PRESION (Mpa)

a b

Figura 14. Presion intradiscal a: En flexion b: En extension. Modelo: Modelo

completo de elementos finitos. Experimental: Datos Heuer (97)

Los resultados demostraron la relacion no lineal entre el rango de movilidad de la
columna y el momento aplicado, asi como la contribucién que cada uno de los
elementos estabilizadores ofrece a la rigidez del segmento (95). En el caso de los
ligamentos, el modelo desarrollado represent6 lo expuesto por Pintar y col (126)
sobre el rol del supraespinoso e interespinoso para limitar la flexion, el del
ligamento longitudinal anterior para restringir la extension y el ligamento flavo y los
capsulares para limitar la inclinacion lateral y las rotaciones (Figura 13). Se
demostr6é ademas que el contacto de las facetas articulares es el principal limitante
de la extension y la rotacion axial (95, 96) por la disminucién importante del rango
de movilidad del segmento cuando al modelo se le agregan los arcos vertebrales
(Figura 13).

Con referencia al disco intervertebral se observd como la inclusion del nucleo hace
mas rigido el modelo, ya que disminuye el rango de movilidad del segmento L4-L5
de manera importante (Figura 13). Desde la perspectiva clinica, este fendmeno
permite probar la inestabilidad residual que se genera cuando se realiza una

cirugia de nucleotomia como tratamiento de hernias intervertebrales (127).
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Se verific6 ademas, la dependencia de la presion intradiscal con el rango de
movimiento tal como lo encontré experimentalmente Schmidth (95) en pruebas in
vitro. Similar a lo experimental, el modelo demuestra menor presion intradiscal en

extension que en flexiébn con valores dentro del rango experimental (Figura 14).

Como limitante es necesario mencionar que aunque la geometria del modelo
corresponde a un trabajador promedio colombiano, no existen datos
experimentales propios de sujetos de este pais o latinoamericanos. Por tanto, el
proceso de validacion fue hecho con base en informacion bibliografica que es
empleada como referente en otros modelos de elementos finitos en columna a
nivel mundial, que podrian variar con respecto a la poblacién latinoamericana,
por lo que a futuro seria importante desarrollar estudios en esta poblacion. De
igual forma, dado que el proceso de validacidon paso a paso desarrollado por
Heuer solo esta disponible para el segmento L3-L4-L5, es importante el desarrollo
de esta metodologia para el segmento L5-S1, lo que permitiria una mayor
exactitud en la calibracion del modelo.

5.2.3. Conclusiones

El desarrollo del modelo del segmento L5-L5-S1 para el analisis por elementos
finitos es un proceso complejo que demanda una alta inversion en tiempo vy
requiere del uso de variadas herramientas tecnoldgicas a fin de obtener una
geometria realista que represente con exactitud las condiciones anatémicas de un

individuo.

Especificamente, el desarrollo del modelo fue altamente exigente por las
irregularidades anatomicas de las veértebras, la variabilidad en las caracteristicas
del disco intervertebral y la participacion mecéanica de una importante cantidad de
tejidos blandos como los ligamentos, la capsula articular y los platillos

intervertebrales.
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El proceso de calibracién permite ajustar el modelo a fin de que se comporte lo
mas similar posible a lo fisiologicos. EI modelo L4-L5-S1 desarrollado demostro
un adecuado comportamiento cinematico cuando se compararon sus resultados
con los experimentos in vitro realizados por Heuer (95), Panjabi (123) y Guan
(124).
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6. INFLUENCIA DE LAS VARIACIONES ESTRUCTURALES EN EL
COMPORTAMIENTO BIOMECANICO DEL DISCO INTERVERTEBRAL
ANTE CARGAS FISIOLOGICAS

En posicion bipeda el DIV se encuentra sometido a cargas compresivas
generadas por el peso corporal del individuo. En respuesta a estas cargas el DIV
presenta un comportamiento biomecanico que puede ser influenciado por
variaciones morfolégicas del nacleo y el anillo fiboroso. Para comprobar esta
hipotesis se desarrollaron varios modelos de elementos finitos con variaciones en
la forma del nucleo, el numero de lamellas y la orientacion de las fibras del anillo.
A continuacion se describe la forma en que fueron elaborados dichos modelos y

los resultados obtenidos al aplicar cargas equivalentes al peso corporal.
6.1. DESARROLLO DE LOS MODELOS DE DISCO INTERVERTEBRAL

Dada la complejidad para realizar cambios en la geometria de un modelo del
segmento L4-L5-S1 acordes con el objetivo de este trabajo, fue necesario hacer
el desarrollo de un modelo del disco intervertebral tomando como base el disco
L4-L5 del segmento completo, el cual habia sido previamente validado segun la

metodologia de Heuer (96), tal como se describié en el Capitulo 5.

Con el mismo contorno externo del disco y las mismas caracteristicas de los
materiales se generaron seis modelos en los que se varié la forma y el tamafio del
nacleo. A tres de estos modelos se les asign6 un nucleo de seccion transversal
con forma de rifion y areas cercanas al 30%, 40% y 50 % del area total del disco
intervertebral, los que fueron identificados como NRi30, NRi43 y NRI50,
respectivamente. En los otros tres modelos se crearon sendos nucleos con forma

circular y con areas cercanas al 30%, 40% y 50 % de la seccion transversal del
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disco, los cuales fueron identificados como NR30, NR41 y NR50, respectivamente

(Tabla 5).

Con el fin de analizar los cambios relacionados con la forma y tamafio del nucleo,

las fibras del anillo fibroso fueron orientadas de manera uniforme a +34° y -34° con

respecto al plano transversal, siguiendo la orientacion referenciada por White y

Panjabi y Helfenstein y col (51, 128), sin que se definiera un niumero especifico de

capas.

Tabla 5. Caracteristicas geométricas de los modelos de disco intervertebral

Area nucleo

Porcentaje area

Denominacion Modelo ]
(mm?) del nucleo (%)
Modelo
NRIi .
NRi30 417.8 30.0
(Ndcleo con forma de
rinén) .
NRi43 598.8 43.0
NRI 50 675.4 48.5
NR NR 30 419 30.1
(Nucleo con forma
redonda) NR 41 570.9 41.0
NR 50 682.3 49

*E| area total del disco fue de 1392.5 mm? en todos los modelos
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Para realizar la variacion en el niumero de lamellas, al modelo de forma rifidn con
area del 43% se le realizaron 8, 10 y 13 particiones al anillo desde dentro hacia
afuera, para un total de 16, 20 y 26 capas de fibras respectivamente, ya que cada

capa tiene dos familias de fibras en las dos orientaciones.

Para el analisis de las variaciones en la orientacion de las fibras, el modelo de 26
capas se segmento en 8 partes desde la parte anterior a la posterior (Figura 15).
Asi mismo para tener elementos de comparacion al momento de analizar los
resultados, la orientacion de las fibras se hizo siguiendo las variaciones
empleadas experimentalmente por Noailly (22) a partir de las observaciones
histolégicas hechas por Galante y col (77), Cassidy y col (78) y Eberlein y col (79).
Se incluyé ademas la variacion medida por Holzapfel (80) equivalente al modelo
Ani propuesto por Noailly (22). En el modelo Iso las fibras se mantuvieron sin
variacion a 40°, en el modelo radial (Rad) la orientacion varié desde adentro hacia
afuera, en el modelo tangencial (Tan) la variacién se hizo de anterior a posterior
mientras que en el modelo Holpzapfel (Hol), la variacion se hizo en los sentidos
radial y tangencial. El resumen de las variaciones angulares en los diferentes

modelos se presenta en la Tabla 6.

Paosterior

Post-lateral Post-lateral

Lateral

Tt

2
Antero-Lateral

Anterior

Figura 15. Esquema de las particiones hechas en el anillo fiboroso para la

modificacion en la orientaciéon de las fibras
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Tabla 6. Organizaciéon de las fibras en los diferentes modelos de disco

intervertebral
3 ANGULO DE ORIENTACION DE LAS FIBRAS *
UBICACION
ISO RAD TAN HOL
Externa 40° 40° 40° 29°
Anterior
Interna 40° 45 40 35
) Externa 40° 40° 65° 45°
Posterior
Interna 40° 45 65 49
Externa ; - - 28°
Anterolateral
Interna . - - 27°
Externa _ - - 37°
Posterolateral
Interna _ - - 38°
Externa . - - 35°
Lateral
Interna ; - - 38°
Galantey Cassidy y Eberleiny | Holzapfely
Referencia col (77) col (78) col (79) col (80)

* Con respecto al plano transverso

Para encontrar el nivel de refinamiento necesario para garantizar una buena
precision de los resultados, se realiz6 un analisis de convergencia con base en
esfuerzos y deformaciones. Con este analisis se determin6 que era necesario usar
elementos menores de 0.8 mm en todo el dominio con un refinamiento a 0.1 mm
en los bordes externos que fueron las zonas donde se presentaron las

concentraciones de esfuerzos.

Con el fin de representar la deformacion que sufren los discos ante cargas de tipo
fisiologico como el peso corporal, los modelos fueron fijados en sus caras
inferiores y fueron sometidos a compresion en las caras superiores mediante la
aplicacion de un desplazamiento axial de 0.6 mm, equivalente al 8% de la altura

media del disco (129). Para representar la funcion de los platillos intervertebrales
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sanos Yy la rigidez de las vértebras, el desplazamiento se aplicO de manera
uniforme (130, 131).

Adicionalmente, a los modelos NR y NRi se le aplicaron momentos puros de
flexion, extension, inclinacion vy rotacion de 10 N m a fin de comparar el rango de
movilidad obtenido con los datos experimentales de Heuer (95) para el modelo

con solo el disco intervertebral.

6.2. RESULTADOS Y DISCUSION

6.2.1. Diferencias en el comportamiento mecanico del DIV asociadas a la

formay tamafio del nucleo.

Para alcanzar la deformacion axial de 0.6 mm el promedio de la fuerza empleada
en los tres modelos NR fue un 33% mayor que el promedio en los modelos NRi.
En los modelos NR se observd una correlacion negativa entre la rigidez y el area

del nucleo, contrario a lo evidenciado en los modelos NRi (Figuras 16 y 17).

1800

1600

1400

1200 e

1000 . . ﬂt"": vl 4

800 Y S

600

400

200 .- NR
0

Fuerza axial (N)

25 30 35 40 45 50

Area porcentual del nucleo

Figura 16. Fuerza requerida para alcanzar el desplazamiento axial de 0.6 mm en

los diferentes modelos de disco intervertebral
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Figura 17. Rigidez en los diferentes modelos de disco intervertebral. NRi: Nucleo
en forma de rifion, NR: Nucleo redondo; 30, 41, 43, 50: Area porcentual del

nacleo respecto al area total del disco

Los perfiles de presion intradiscal mostraron diferencias asociadas con la forma
del ndcleo. En los modelos NRi, las presiones maximas fueron menores que las
obtenidas con los NR de igual area (Figural8). Ademas, la presion en los modelos
NRi presenté un comportamiento relativamente simétrico con valores ligeramente
mayores hacia la parte posterior y posterolateral y presiones similares en las
partes anterior y posterior. Por su parte en los modelos NR la presion fue menor

hacia la parte posterior y mayor hacia la region posterolateral (Figural9).

Los perfiles de esfuerzos (Figura 19 y 20) mostraron diferencias importantes entre
los modelos NRi y NR. En los primeros, los esfuerzos fueron muy similares entre
la parte anterior y posterior del disco asi como también entre la componente
horizontal y vertical del esfuerzo (Figura 20). Contrario a ello, el comportamiento
en los NR no fue hidrostatico, encontrdndose diferencias importantes entre el
componente vertical y horizontal del esfuerzo y entre la parte anterior y posterior

del DIV. En los modelos NR43 y NR50 los esfuerzos fueron mayores hacia los
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extremos anterior y posterior del DIV y en el NR30 se presentd una disminucién

del esfuerzo hacia la parte posterior (Figura 21).

Presidn (MPa) Presidn (MPa)

Presion (MPa) 1 NRi41 Presion (MPa) 1 NR43

Presién (MPa) 1 R Presion (MPa) q

8

Figura 18. Perfil de presiones con relacion al desplazamiento axial. La presion se
presenta en coordenadas radiales cada 45°: 1. Anterior 3-7: Lateral 5: Posterior

4-6: Posterolateral 8-2: Anterolateral
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Figura 19. Perfil de presiones en el plano sagital del disco. *A: Anterior
P: Posterior
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0 0.2 0.4 0.6 0.8 1 Adams disco degeneracion G IV
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Figura 20. Perfil de esfuerzos en el plano sagital en modelos NRi, donde H es la

componente horizontal del esfuerzo y V es la componente vertical. A: Anterior P:

Posterior Adams: Datos experimentales
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Figura 21. Perfil de esfuerzos en el plano sagital en modelos NR, donde H es la
componente horizontal del esfuerzo y V la componente vertical. A:Anterior

P: Posterior Adams: Datos experimentales (22, 132)

Los abultamientos del anillo fueron relativamente similares con relacion a la forma
y tamafio del nucleo, con diferencias que no sobrepasaron en promedio los 0.37
mm entre los modelos NRi y NR. En la direccion lateral, los abultamientos fueron
menores a 2 mm en todos los modelos, mientras que en la direcciébn antero-
posterior los abultamientos fueron mayores con valores entre 1.9 a 2.6 mm.
(Figura 22). En los modelos NRI, los abultamientos fueron 10% mayores que en
los modelos NR. Los desplazamientos en el nucleo fueron mayores en la parte

posterior de los modelos NR (Figuras 23 y 24).
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Figura 23. Contornos de desplazamiento. a: Antero-posterior y b: Laterales

Izquierda: NRi30 Derecha: NR30
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NRi 30

Max 3.196 e-001

NR 30

Max 1.916 e-000

NRi 41

Max 7.868 e-001

NRi 41

Max 1.961 e-000

NRi 50

Max 1.061 e-000

-’

NRi 50

Max 2.059 e-000

Figura 24. Abultamientos en el nucleo pulposo (mm)

El esfuerzo local maximo en las dos familias de fibras y los esfuerzos maximos en
el disco presentaron un comportamiento diferente con relacion a la forma del
nucleo pulposo (Tabla 7). En los modelos NR se encontré que al aumentar el area
disminuyé el esfuerzo mientras que en los NRi se presento el fenomeno contrario
(Tabla 7). En todos los modelos, los esfuerzos maximos se localizaron en la region
externa posterolateral del disco sin que se presentaran concentraciones de

esfuerzos (Figura 25).

Tabla 7. Esfuerzos maximos (MPa) en el anillo L4- L5

MODELO Sfl Sf2 S11 S22 S33 S12 S13 S23
NRi30 475.5 453.1 25.4 13.1 314 60.6 10.5 8.2
NRi41 495.2 458.5 23.9 24.6 31.9 85 15.5 62.5
NRi50 522.4 474.6 22.4 26.4 32.6 104.1 19.1 79.3
NR30 490.4 525.7 23.4 52.8 324 54.2 8.7 66.5
NR43 245.1 268.5 15.5 15.1 15.4 22.1 5.2 36.3
NR50 192 196.3 13.5 7.6 11.4 9.6 2.7 29.1

*Sfl y Sf2 son los esfuerzos en las dos familias de fibras y S11, S22, S33, S12,

S13y S23 son las componentes del tensor esfuerzo de Cauchy
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Figura 25. Localizacion del esfuerzo maximo (MPa) en el anillo fibroso

El rango de movilidad de los modelos NRi estuvo dentro de la variabilidad descrita
por Heuer (133) para todos los movimientos, mientras que los modelos NR
resultaron mas rigidos que los experimentales para la inclinacion. EI modelo

NR50 a su vez presentd una menor movilidad para la flexién (Figura 26).

° FLEXION ® EXTENSION

ROM (°)
s

EXPERIMENTAL
====NR50

-=---NR43

====-NR30
Momento (Nm) Momento (N m)

-+ NRi30
....... NRi41
10 4 1

INCLINACION ’ ROTACION AXIAL NRiSO

ROM ()

0 2 4 6 8 10 0

Momento (N m) Momento (N m)

Figura 26. Relacion momento - rango de movilidad articular (ROM) para los
diferentes modelos de disco intervertebral. * NR: Nucleo redondo NRi: Nudcleo

rifién. 50, 43, 41,30: Areas del nicleo Experimental= Datos Heuer (97)
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DISCUSION

Los resultados demostraron importantes diferencias en la respuesta mecanica del
disco intervertebral sometido a compresion axial asociadas con la forma y el
tamafio del nucleo pulposo, lo que implica que estos parametros deben ser

cuidadosamente escogidos en los analisis de elementos finitos.

Segun los estudios in vitro realizados por Adams (134) al aplicar una fuerza
compresiva de 0.5 y 2 KN en un disco intervertebral sano, los esfuerzos
presentan escasa variacion entre la parte anterior y posterior del DIV. En los
modelos NRi se observo un patron similar al disco sano, mientras que en los NR
se aprecid una caida de presién hacia la parte posterior con una zona de presiéon
constante o nucleo funcional mas pequefia y mayores esfuerzos hacia la zona
posterior, tal como ocurre en los discos con niveles avanzados de degeneracion
(135).

En los modelos NR se aprecio una disminucion en la presion intranuclear hacia la
zona posterior del disco, justo donde se presenta la mayor reduccion en el grosor
del anillo fibroso. Un menor espesor de anillo puede dar lugar a que las fuerzas
expansivas del nucleo no puedan ser contrabalancedas eficientemente por el
anillo, con lo cual se reduce la presion intranuclear (64, 128, 136). Este fendmeno

es posible detectarlo también en discos con degeneracion temprana (130).

El menor confinamiento del nicleo cuando el anillo es mas delgado se constato en
el hecho de que el nucleo tendiera a expandirse mas hacia la region posterior en
los modelos NR. A su vez, la menor presion intranuclear en esa zona pudo
contribuir a que los abultamientos en estos modelos fueron menores con respecto

a los modelos NRi.

Comparados con los abultamientos de 0.87 mm determinados experimentalmente
por Heuer y col (133) para una carga axial de 500 N, los abultamientos obtenidos

en los modelos NRi de 2.6 mm y NR de 2.19 fueron substancialmente mas altos,
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diferencia que puede explicarse ya que la carga aplicada en los modelos de este
estudio estuvo en el rango de 1000 — 1600 N (Figura 16). Los valores de
abultamientos en ambos modelos fueron cercanos a 1.4 mm (+0,37) y 1.7 mm (+
0.56) reportados por Fredericson y col (137) en mediciones in vivo para
deformaciones en el disco L4-L5 después de que los sujetos permanecieran en
posicion bipeda de 6 a 10 horas. Solo los modelos NRi mostraron abultamientos

0.2 mm superiores a estos valores.

Tanto en los modelos NRi como NR el anillo present6é abultamientos en todas las
direcciones, siendo mayores en direccion anteroposterior que en sentido lateral.
Cuchanski y col (138) para discos lumbares sometidos a una carga axial de 250 N
determinan desplazamientos laterales maximos de 0.66 mm Yy posteriores de 0.96
mm. Por su parte Wenger y col (139) al aplicar una carga compresiva de 2500 N
en discos con degeneracion discal grados Il a IV encontraron en promedio
abultamientos hacia la parte posterior de 0.93 + 0.52 mm, en direccion anterior de
0.37 + 0.26 mm y en direccion lateral de 0.54 + 0.29 mm. Similar al presente
estudio, tanto Cuchanski (138) como Wenger (139) evidencian mayores
abultamientos hacia la parte posterior del disco en comparacion con los
desplazamientos laterales. Sin embargo, Wenger refiere menores valores de
abultamientos para una carga axial mayor, asi como un menor desplazamiento en

direccién anterior comparado con la direccion posterior.

En los discos sanos, el agua contenida en el nucleo ofrece una rigidez que
permite pequefias deformaciones en todas las direcciones, pero que son
suficientes para distribuir los esfuerzos aplicados sobre el DIV (140). En este
estudio, los modelos NR se mostraron 33% mas rigidos y presentaron menores
valores de abultamientos del anillo que los modelos NRi. Sin embargo, la rigidez
de los modelos NRi estuvo mas cercana a los valores fisiol6gicos reportados por
Markolf (129) y al promedio de 800 N/mm reportado por Ito (141) ante cargas de
1000N.
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En los NRI, la rigidez de los discos aumentdé de manera proporcional al area
transversa del nucleo, lo cual es aceptable si se piensa que entre mas grande es
una estructura presurizada y confinada, mayor sera su capacidad de soportar
carga. Contrario a ello, en los NR la rigidez disminuyé a medida que aumentaba el
area del nucleo pulposo, debido posiblemente a que el adelgazamiento que sufre
el disco en algunas zonas lo hace incapaz de contener adecuadamente las
fuerzas del ndcleo pulposo, evidencidndose esto también en esfuerzos en las
fibras (Tabla 6).

Con referencia a los esfuerzos en el anillo, estos fueron relativamente uniformes
en todos los modelos sin zonas de concentracion especificas, acorde a lo
referenciado por White y Panjabi para fuerzas compresivas (51). A pesar de ello,
el esfuerzo maximo se presentd hacia la zona posterolateral externa del anillo

asociado a las zonas de mayor abultamiento.

En algunos estudios de elementos finitos para el analisis de esfuerzos en el DIV
se hace mencién al esfuerzo de Von Mises, €l cual esta orientado a predecir la
falla de materiales ductiles (142) por lo que no se utilizé en el presente trabajo. Sin
embargo como elemento de comparacion se mencionan los trabajos de Strange y
col (143) en el que se determinaron esfuerzos del orden de 2.6 MPa para discos
sometidos a una carga de 4 KN y el de Hussain y col (144) que refiere esfuerzos
en discos cervicales de 0.9 MPa para una carga axial de 50 N. A pesar de las
diferencias entre estos dos autores, los esfuerzos en fibras de hasta 522 MPa en
los modelos NRi y 490 MPa en los modelos NR, superan de manera importante lo
reportado en la literatura. De igual manera el esfuerzo de falla longitudinal de
fibras de 10.3 MPa reportado por Skaggs y col (145) sugiere un comportamiento
no fisiolégico para los modelos NR y NRi que pudiera explicarse por la ausencia
en el presente modelo de platillo intervertebral, el cual con su deformacion
contribuye a amortiguar las cargas aplicadas en la columna. Otra posible

explicacion es la utilizacién de diferentes funciones de energia en los modelos
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reportados comparados con la exponencial empleada en este modelo o la

presencia de concentraciones en las esquinas del modelo.

De acuerdo con los resultados preliminares y con excepcion de los esfuerzos
maximos, la respuesta ante cargas axiales de los modelos con nucleo en forma
de rifidn resulta mas compatible con los valores fisiologicos obtenidos para discos
sanos. Desde este punto de vista, para la interpretacion de los esfuerzos maximos
y el riesgo asociado en ellos, debe incluirse en futuros estudios la cuantificacion

del volumen en donde actuan.

6.2.2. Diferencias en el comportamiento mecanico del DIV asociadas al

numero de lamellas y orientacion de las fibras en el anillo fibroso

Para el analisis de las diferencias del comportamiento mecanico del DIV asociadas
a variaciones en el anillo fibroso, se empleé el modelo NRi43, considerando que
los modelos con nucleos en forma de rifidbn presentaron un comportamiento
mecanico similar al reportado para discos normales sin degeneracion. Como se
explic6 previamente, se realizaron 3 modelos con variaciones en el numero de
capas (8c, 10c y 13c) y 4 con variaciones en la orientacion de las fibras (RAD,
TAN, ISO y HOL).

Con referencia a los perfiles de presion intradiscal, todos los modelos
evidenciaron un patron similar con presiones ligeramente mayores hacia la parte
posterior y posterolateral. En cuanto al nimero de capas, el modelo de 13c
presentd un patron mas simétrico que los modelos 8c y 10c. Referente a los
modelos con variacién en la orientacion de las fibras, el modelo TAN present6
menores presiones intradiscales comparadas con las obtenidas con el modelo ISO
(Figura 27).
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Figura 27. Perfil de presiones con relaciéon al desplazamiento axial, donde a
representa los modelos con variacion en el numero de capas y b los modelos con
variacion en la orientacién de las fibras. La presién se presenta en coordenadas
radiales cada 45°: 1. Anterior 3-7: Lateral 5: Posterior 4-6: Posterolateral

8-2: Anterolateral

Siguiendo los protocolos empleados en mediciones in vivo, se midié también la
presion intradiscal en los puntos centrales del nucleo pulposo. Los resultados
mostraron que la presion intradiscal del modelo 13c fue casi el doble con respecto
al modelo 8c. Por su parte, las variaciones en la orientaciéon de las fibras no
generaron grandes diferencias en la presion intradiscal, con tan solo una

diferencia maxima de 0.2 MPa entre el modelo ISO y el TAN (Figura 28).
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Figura 28. Presion intradiscal con relacion a la variacion en a: Numero de capas y

b: Orientacion de las fibras

Al comparar los modelos con variacién en el nimero de capas, los abultamientos

fueron similares con diferencias menores a 1 mm aunque en todos los casos los

desplazamientos fueron mayores en direccion anteroposterior que en direccion

lateral (Figura 29). Contrario a esto, se encontraron diferencias asociadas a la

orientacion de las fibras. En la direccion posterior los modelos HOL y TAN

presentaron menores abultamiento comparados con los modelos ISO y RAD. Sin

embargo en direccion anterior y

lateral

todos

los modelos presentaron

abultamientos similares con diferencias menores a 0.1 mm.
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Los esfuerzos en las fibras no presentaron concentraciones en zonas especificas
mientras que los esfuerzos maximos se localizaron hacia la parte posterolateral
externa del DIV. El modelo de 13c presentd mayores esfuerzos en direccién
circunferencial (S11) y locales en fibras (Sf1 y Sf2). Contrario a ello, el modelo 10c

presentd mayores esfuerzos en sentido radial (S22) (Tabla 8).

Tabla 8.

variacion en el namero de capas.

Esfuerzos maximos (MPa) en el disco L4-L5 en los modelos con

Modelo Sf1 Sf2 S11 S22 S$33 S12 S13 S23
8c 38.1 30.8 11.7 2.2 1.7 14.2 9.4 9.0
10c 27.8 53.2 8.5 18.5 2.5 4.9 2.2 6.8
13c 78.4 64.0 33.9 3.0 4.2 12.8 3.5 3.9

*Sfl y Sf2: esfuerzos en las dos familias de fibras, S11, S22, S33, S12, S13y S23:

componentes del tensor esfuerzo de Cauchy

Entre los modelos con variacion en la orientacion de las fibras, se apreciaron
mayores esfuerzos en los modelos RAD e ISO, en sentido circunferencial (S11)
mientras que en los modelos HOL y TAN se presentaron mayores valores en
sentido radial (S22). Los mayores esfuerzos méaximos y locales las fibras se

presentaron en los modelos RAD e ISO (Tabla 9).

Tabla 9. Esfuerzos méximos (MPa) en el disco L4-L5 en los modelos con

variacion en la orientacién de las fibras

Sf1 Sf2 S11 $22 S33 S$12 S13 S23
HOL 53.1 53.3 6.1 20.1 2.1 4.3 0.8 13.3
RAD 68.9 67.8 45.0 1.2 3.5 3.2 0.8 6.8
TAN 42.5 43.3 5.5 20.9 0.9 9.9 1.1 13.2
ISO 78.4 64.2 33.9 2.9 4.1 12.8 3.5 3.9

*Sfl y Sf2: esfuerzos en las dos familias de fibras y S11, S22, S33, S12, S13 y
S23: componentes del tensor esfuerzo de Cauchy. Los valores subrayados indican
gue las concentraciones de esfuerzos son localizados. Los sombreados en azul

indican diferencias en ubicacion del esfuerzo.
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DISCUSION

La presion intradiscal en un sujeto de pie ha sido reportada en amplios rangos de
valores que van desde 0.2 MPa a 1.3 MPa (70). En las simulaciones fue posible
observar una relacion lineal entre el nimero de capas y el aumento de la presion
intradiscal, aun cuando todos los valores se presentaron dentro de los rangos de
normalidad mencionados previamente. Este comportamiento puede entenderse en
el hecho de que un mayor nimero de capas en un mismo volumen de material es
equivalente a una mayor densidad de fibras y por ende una mayor rigidez del
material, siempre y cuando cada capa contenga la misma o mayor cantidad de
fibras (146). Esta caracteristica en el caso del DIV, puede explicar un mayor
confinamiento del nucleo y por ende una mayor presion intranuclear (70) (Figura
30).

Respecto a los abultamientos en el anillo, se aprecié en el modelo con mas capas
un mayor confinamiento y por ende un menor abultamiento hacia la region
posterior del anillo y abultamientos muy similares en las otras direcciones (Figura
27).

Con referencia a las distintas orientaciones en las fibras del anillo, la presion
intradiscal medida en el nacleo solo presentd pequefias variaciones en el rango de

valores considerados como fisiol6gicos (70).

En los modelos de esta investigacion fue posible determinar un comportamiento
similar a lo referenciado por Noailly y col (22). En ambos estudios el modelo 1ISO
fue el que presentd mayores esfuerzos en las fibras del anillo posterior, seguido
por el modelo radial y en menor grado por el modelo TAN. El modelo HOL del
presente estudio, que puede ser comparable al modelo anisotropo de Noailly, fue

el que presento los menores esfuerzos hacia la parte posterior del anillo.

De manera general, la simulacion también permitid corroborar lo descrito por

Shirazi-Adl (147) quien indica que cuando el disco es cargado axialmente los
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desplazamientos son menores en direccion lateral en comparaciéon con los

desplazamientos en la direccion anteroposterior.

Los esfuerzos en las fibras reportados por Noailly (22)oscilaron entre 4 a 12 MPa
para una deformacion axial que varia entre 0.8 a 1.7 m<m ante una carga de 500
N, mientras que los esfuerzos obtenidos en este estudio oscilaron entre 53 y 78
MPa, debido a la utilizacion en este modelo de una funcion de energia exponencial
para las fibras o la presencia de concentraciones de esfuerzos en las esquinas. A
pesar de la reduccion de los esfuerzos comparados con el modelo de disco
aislado y sin platillo intervertebral, estos valores siguen siendo altos para lo

reportado por Skaggs y col (145) como esfuerzo de falla longitudinal de las fibras.

Es importante mencionar que los esfuerzos en estos modelos, disminuyeron a una
décima parte de los obtenidos con los modelos NR y NRi, mencionados en este
mismo Capitulo, dejando entrever la importancia del niamero de capas y la

orientaciéon de las fibras.

6.2.3. Conclusiones

Las simulaciones realizadas evidencian diferencias en el comportamiento
mecanico del disco intervertebral con referencia a las variaciones en la forma y
area del nacleo pulposo, asi como en el numero de capas o lamellas del anillo

fibroso, cuando el disco es sometido a cargas axiales fisioldgicas.

Las disparidad de resultados asociados a la forma y area del ndcleo reflejan las
diferencias reportadas entre un disco sano y un disco con degeneracion discal.
Por otra parte, los cambios en el anillo fibroso, aunque son menos notables

pueden marcar importantes diferencias en el riesgo de lesion discal.

En cualquier caso, los resultados obtenidos corroboran la importancia de realizar

estudios anatomicos a profundidad para definir si las modificaciones morfolégicas
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reportadas en la literatura varian en frecuencia con relacion a factores como la
raza o edad. Igualmente, estas diferencias deben ser tomadas en cuenta para
desarrollar modelos de simulacion computacional que busquen determinar

comportamientos individualizados.
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7. INFLUENCIA DE LAS VARIACIONES ESTRUCTURALES DEL DISCO
INTERVERTEBRAL EN EL COMPORTAMIENTO BIOMECANICO
DURANTE EL TRANSPORTE DE BULTOS

En presente capitulo se presentan los procedimientos y resultados de la
determinacién de las fuerzas compresivas y cortantes en la columna vertebral
lumbar durante el transporte de bultos. Igualmente se describe la respuesta
biomecéanica del DIV ante la aplicacion de las cargas establecidas en el transporte
de bultos y las variaciones generadas por efecto de la orientacién de las fibras

del anillo.

7.1. DETERMINACION DE LAS FUERZAS COMPRESIVAS DEL
SEGMENTO L4-L5-S1 DURANTE EL TRANSPORTE DE BULTOS

7.1.1. Procedimientos para el calculo de fuerzas compresivas y cortantes

estéticas y dinamicas

Las fuerzas compresivas para aplicar al modelo de elementos finitos se
determinaron a partir del analisis cinematico realizado a trabajadores
transportando bultos de 25, 20 y 10 Kg en la cabeza, en el hombro y en el tronco
anterior (Figura 30) y cuya metodologia fue explicada en el Capitulo 4 de este

documento.
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Figura 30. Individuo transportando bultos en la cabeza, el hombro y tronco

anterior

La posicién de los segmentos corporales de cada uno de los sujetos filmados fue
exportada al software 3DSSPP 6.05 de la Universidad de Michigan (Centro del
Ergonomia de la Universidad de Michigan, USA) con el cual se realiz6 el célculo
de las fuerzas compresivas y de cizallamiento en el disco intervertebral L4/L5
empleando modelos en dos y tres dimensiones. Para el andlisis bidimensional en
el plano sagital, el programa computacional calcula la fuerza compresiva a partir
del andlisis estético del diagrama de cuerpo libre de la parte superior del cuerpo, el
cual incluye las fuerzas y momentos generados por el peso del segmento superior
del individuo, el peso de la carga y las fuerzas musculares estabilizadoras del

musculo erector de la espina.

Para el calculo tridimensional, el programa emplea un modelo de red neural
muscular basado en las ecuaciones de equilibrio y en un algoritmo segun el cual
se supone que los musculos actian de manera interconectada y que poseen

sistemas de auto-inhibicién que afectan los momentos de reaccion muscular total.

De manera simultanea se realizé el célculo dinAmico de fuerzas compresivas y

cortantes tomando como base el modelo desarrollado por Schultz y Anderson (24),
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el cual fue desarrollado, para el levantamiento de pesos y adaptado por Garcia y
Diaz para el transporte de bultos (148). En el anexo 7 se presenta el desarrollo

tedrico del modelo.
7.1.2. Resultados y discusion

Los resultados obtenidos evidencian importantes diferencias entre el analisis bi y
tridimensional (Figura 31). Las fuerzas compresivas lumbares calculadas a partir
del modelo 2D mostraron diferencias significativas (p<0.005) con la magnitud de
la carga, pero no con respecto a su ubicacién. Contrario a ello, en el analisis 3D
se encontraron diferencias asociadas tanto a la magnitud como a la ubicacién del
bulto. La maxima fuerza compresiva de 1280 N fue obtenida para el transporte del
bulto de 25 kg en la parte anterior del tronco, siendo este valor un 20% mayor que
el obtenido cuando se transporté un bulto del mismo peso en el tronco anterior 0
de 20 kg en el hombro (p<0.001). Las menores fuerzas compresivas se obtuvieron

cuando se transportaron las cargas en la cabeza.

Con el modelo dinamico las fuerzas compresivas en la columna lumbar se
incrementaron en un 71%, con un maximo de fuerza compresiva calculado de
2338 (+ 212 N) al transportar el bulto de 25 kg en la parte anterior del tronco. Este
valor fue significativamente mayor que los obtenidos al transportar bultos en el

hombro y la cabeza (Figura 32).

Con referencia a las fuerzas cortantes, tanto en el analisis dinamico como en el
estatico, las fuerzas antero-posteriores fueron significativamente mas altas que las
laterales (p<0.001), sin que se encontrara alguna relacién con respecto a la
ubicacion del bulto (Figura 33).
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Figura 33. Fuerzas cortantes en L4-L5. A-P: Cortante anteroposterior Lat:

Cortante lateral

Tabla 10. Valores promedio de las maximas fuerzas dinamicas compresivas
medidas en 10 sujetos

Cabeza- | Cabeza- | Cabeza- | Hombro- | Hombro- | Hombro- | Anterior- | Anterior- | Anterior-
10 kg 20 kg 25 kg 10 kg 20 kg 25 kg 10 kg 20 kg 25 kg
Promedio | 10339 | 1468 1541 1106 1448 1564 1266 1903 2338
sD 267.6 143 212 419 202 238 191 122 422
v 0.1 0.1 03 0.2 0.4 0.4 0.1 0.1 0.2

* SD: Desviacion estandar  CV: Coeficiente de variacion

DISCUSION

Los resultados del analisis estético tridimensional permitieron detectar diferencias
relacionadas con el peso y la posicion del bulto, encontrandose valores de fuerza

compresiva de hasta de 1.6 veces el peso corporal de los sujetos analizados.
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Contrario a ello, el analisis bidimensional determiné fuerzas compresivas que no
superaron el peso corporal y diferencias asociadas solo a la magnitud de la carga.
Estos datos evidencian la poca sensibilidad que ofrecen los modelos
bidimensionales para calcular las fuerzas compresivas en actividades como el
transporte de bultos, debido a la imposibilidad de incluir las fuerzas y momentos
que se generan por efecto de las cargas asimétricas, tal como ocurre durante el

transporte de bultos en el hombro.

De otra parte, las diferencias de aproximadamente 70% entre el andlisis estatico
y dindmico, tanto en las fuerzas compresivas como en las cortantes, evidencian la
importancia de incluir en el modelo de calculo de fuerzas compresivas lumbares
los efectos inerciales, aun cuando la velocidad de la marcha sea relativamente

baja.

La méxima fuerza compresiva lumbar de 2338 N determinada cuando el sujeto
transporta un bulto de 25 kg en la parte anterior del tronco puede ser considerada
de bajo riesgo al compararla con los 3400 N reportados por Chafin como Valor
Limite Funcional (VLF), el cual indica el limite por debajo del cual la mayoria de
los trabajadores no presentan ningun tipo de lesién a nivel intervertebral (149,
150). Sin embargo, debido a que el modelo solo calcula la fuerza en un momento
determinado, se debe considerar a futuro un analisis que permita evidenciar los
efectos acumulativos cuando la actividad de transporte de bultos se realice en con
altas frecuencias durante un tiempo prolongado.

Son pocos los estudios que incluyen el calculo de fuerzas compresivas lumbares
cuando se transportan objetos en diferentes partes del cuerpo (151-155). Gohy
col (153) reportan una fuerza lumbar de 2.42 veces el peso corporal cuando se
transporta en la espalda una carga equivalente al 30% del peso corporal, mientras
gue en el presente estudio la fuerza compresiva maxima calculada fue de 2338.4

N medida cuando el sujeto transportaba una carga de 25 kg en el tronco anterior.
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Mc Gill y col (155) por su parte, reportaron fuerzas compresivas de 2874 N
cuando se transportan 30 kg en una mano. Este valor es mayor que el encontrado
en este estudio de 1564 N cuando se transporta cargas de 25 kg en el hombro, lo
cual puede relacionarse al hecho de que al cargar en la mano los momentos que
se generan son mayores, aumentando las fuerzas compresivas. Por su parte los
1628 N que reporta el mismo Mc Gill cuando se cargan 15 kg en las dos manos,
son comparables a los 1541 N determinados en este estudio cuando se cargan 25
Kg en la cabeza, posicion esta que causa una carga simétrica a lo largo de la

columna vertebral.

Con referencia a las fuerzas cortantes anteroposteriores, no se encontraron
diferencias estadisticamente significativas entre los valores calculados de manera
estatica o dinamica, debido quiza a que como una limitante del método dinamico
este no tuvo en cuenta la inclinacion y rotacién del tronco. Sin embargo, los
valores obtenidos fueron del mismo orden de magnitud que los reportadas por Mc
Gill (156) de 354 + 187 N al transportar cargas de 15, 20 y 30 kg en una o dos
manos y por Arjmand y col (157) quienes reportan adicionalmente diferencias
entre las cortantes anteroposteriores y laterales similares a las determinadas en

este estudio.
7.1.3. Conclusiones

El calculo de fuerzas compresivas y cortantes durante el transporte de bultos
requiere el uso de modelos tridimensionales dinamicos que tengan en cuenta los

efectos inerciales aun cuando se realice a velocidades moderadas de marcha.

La mayor fuerza compresiva de 2339 N que se gener60 cuando los sujetos
transportaron cargas de 25 Kg en la parte anterior del tronco representa un riego
relativamente bajo, ya que es equivalente al 68% de la carga maxima funcional

permisible de 3400 N, propuesta por Chaffin (24).
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7.2. RESPUESTA BIOMECANICA DEL DISCO INTERVERTEBRAL
DURANTE EL TRANSPORTE DE BULTOS

7.2.1. Procedimientos para definir las variaciones estructurales y aplicar

las cargas a los modelos

Para la determinaciéon de la respuesta biomecanica del disco intervertebral se
empled el modelo validado del segmento L4-L5-S1 que fue presentado en el

Capitulo 5 de este documento.

Dada la complejidad para hacer variaciones estructurales sobre el modelo de
elementos finitos del segmento completo, solo fue posible evaluar la influencia de
la orientacion de las fibras del anillo fibroso, para lo cual se crearon dos modelos:
Uno con fibras orientadas a un mismo angulo o modelo ISO y el otro con cambios
en la orientacion radial y tangencial o modelo de HOL, siguiendo los mismos
parametros utilizados en el Capitulo 6 de este documento para el modelo de disco
aislado (Tabla 6).

A patrtir de los resultados del andlisis de fuerzas compresivas durante el transporte
de bultos presentados previamente en este capitulo, se tomaron tres casos de
carga para aplicar a los dos modelos. Ellos corresponden al promedio tomado
entre los 10 sujetos de la fuerza instantanea maxima de compresion y cortante
durante el transporte del bulto de 25 kg en la cabeza, sobre el hombro y en la

parte anterior del tronco (Tabla 11).
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Tabla 11. Casos de carga considerados para el andlisis de esfuerzos en el disco

intervertebral
Caso Lateral A-P Compresién Descripcion
(N) (N) (N)

1 144 113 1541 Carga instantdnea maxima de compresion y cortante
durante el transporte del bulto de 25 kg encima de la
cabeza.

2 130 163 1564 Carga instantanea maxima de compresion y cortante
durante el transporte del bulto de 25 kg encima del
hombro.

3 104 139 2338 Carga instantanea maxima de compresion y cortante
durante el transporte del bulto de 25 kg en el tronco
anterior.

*Las cargas A-P fueron consideradas positivas en la direccion anterior, las

laterales positivas hacia la derecha y las de compresién positivas hacia abajo

Las cargas compresivas fueron aplicadas al modelo mediante un seguidor que
conectaba los centroides de las vértebras, al cual se le impuso un cambio de
temperatura de tal forma que se generara la fuerza establecida en cada caso,
consistente con trabajos previos (49, 158). Las cargas fueron aplicadas en la

superficie superior de la vértebra L4.
7.2.2. Resultados y discusion

Al aplicar las diferentes cargas al modelo de elementos finitos se observé un
desplazamiento de todo el segmento vertebral, que fue mayor en sentido anterior
gue en sentido vertical o lateral, siendo relativamente similar para los tres casos

de carga (Figura 34).
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Figura  34. Desplazamientos maximos  del segmento L4-L5-S1
*DLAT: Desplazamiento lateral DANT: Desplazamiento anterior
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negativo

La mayor presion intradiscal se gener6 cuando el bulto de 25 Kg fue transportado
en la parte anterior del tronco, siendo un 29% mayor que cuando fue cargado en la
cabeza. En todos los casos de carga se observl una presiéon mayor en el disco
L5-S1 que en el disco L4-L5 (Figura 35).

Las diferencias encontradas entre los valores de presion intradiscal en los
modelos con fibras con una misma orientacion (ISO) y fibras con orientacion
variada (HOL) en promedio no superaron el 2.3% para el disco L4-L5 y 2.5% para
el disco L5-S1 (Figura 35).
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Figura 35. Variacion en la Presion intradiscal con relacion a los casos de carga y

la orientacién de las fibras del anillo fibroso en los DIV L4-L5 y L5-S1

En todos los casos de carga, los maximos abultamientos se ubicaron hacia la
parte anterior del disco con diferencias aproximadas del 4% entre el DIV L4-L5y
L5-S1, siendo mayores en este ultimo (Figura 36). Hacia la parte posterior del
anillo se presentaron abultamientos de mayor tamafio en el disco L4-L5 cuando

se transporta el bulto en el tronco anterior.

Comparando lado derecho e izquierdo del anillo, en todas las condiciones de
carga los abultamientos fueron mayores hacia su lado derecho con diferencias
aproximadas al 50% entre el disco L4-L5 y L5-S1 (Figura 36). Al cotejar los
modelos ISO y HOL solo se encontraron pequefias diferencias que no
sobrepasaron los 0.2 mm (Figura 36).
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Figura 36. Abultamientos en el anillo fibroso, con relacion a los casos de cargay
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Figura 37. Ubicacion de los abultamientos en vista frontal y sagital de los discos
L4-L5 y L5-S1 donde a es el modelo antes de la aplicacion de la carga de 25 kg
en tronco anterior y b, después
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Se observl una relacién lineal entre los esfuerzos Sfl y Sf2 en las fibras y la
fuerza compresiva aplicada (Tabla 12). De igual manera se aprecia en todos los
casos de carga un mayor esfuerzo en las fibras del disco L5-S1 que en las del
disco L4-L5, asi como mayores esfuerzos para el disco L5-S1 en los modelos ISO

gue en los modelo HOL.

En todos los casos de carga los esfuerzos maximos en direccién circunferencial
(S11) y radial (S22) fueron mayores para los modelos HOL que para los modelos

ISO, al igual que los esfuerzos cortantes en direccion 12 y 13.

Se presentaron mayores concentraciones de esfuerzos en direccion radial con
diferencias en su ubicacién entre los modelos ISO y HOL, muchos de ellos

presentandose de manera localizada.

Tabla 12. Esfuerzos en el disco intervertebral L4-L5 y L5-S1 generados con los
modelos ISO y HOL

Sf1 sf2 s11 $22 $33 S12 s13 $23 | SMAX

HOL L4-L5 18.8 15.2 9.1 1.1 4.0 1.7 7.3 41| 11.7

CABEZA- | 150 L4-L5 19.0| 171 3.5 2.0 5.5 1.7 5.8 6.5| 10.3
25Kg | HOLL5-51 256| 25.6| 12.8| 43 10.4 94| 107 9.0| 181
ISO L5-51 43.4| 46.5 6.7 6.4 11.8 6.7 8.2 11.8| 21.3

HOL L4-L5 189| 16.7 8.8 1.3 4.6 1.9 8.1 40| 11.8

HOMBRO- | SO L4-L5 16.2| 17.9 3.2 1.8 5.1 1.5 5.2 66| 9.3
25Kg | HOLL5-51 263| 269| 131| 5.6 11.8 97| 11.3| 107]| 21.0
ISO L5-S1 40.8| 45.1 5.7 5.7 11.9 6.2 7.0| 10.0| 19.9

HOL L4-L5 32.4 17.2| 15.0 1.1 2.3 3.0 8.0 6.5| 19.8

ANTERIOR- | ISO L4-L5 324| 259 4.3 1.2 5.6 3.0 6.0 9.7| 141
25Kg | HOL L5-51 40.0| 405| 185 2.6 89| 152| 14.2| 14.8| 283
ISO L5-51 59.6| 64.0 3.5 6.8 17.0 9.9| 10.1| 18.2| 29.9

*Sfl y Sf2: esfuerzos en las dos familias de fibras y S11, S22, S33, S12, S13 y
S23: componentes del tensor esfuerzo de Cauchy. Los valores subrayados indican
que las concentraciones de esfuerzos son localizados. Los sombreados en azul

indican diferencias en ubicaciéon del esfuerzo
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Tabla 13. Esfuerzos totales maximos y su localizacion en el anillo fibroso

SMAX UBICACION
CABEZA-25Kg HOL L4-L5 11.7 Anterior
ISO L4-L5 10.3 Posterior
HOL L5-S1 18.1 Anterior derecho
ISO L5-S1 21.3 Anterior derecho
HOMBRO-25Kg HOL L4-L5 11.8 Anterior
ISO L4-L5 9.3 Posterior derecho
HOL L5-S1 21.0 Posterior izquierdo
ISO L5-S1 19.9 Anterior derecho
ANTERIOR-25Kg HOL L4-L5 19.8 Anterior
ISO L4-L5 14.1 Posterior derecho
HOL L5-S1 28.3 Anterior derecho
ISO L5-S1 29.9 Anterior derecho

DISCUSION

Si bien la carga compresiva cuando el bulto se lleva en el tronco anterior fue en
promedio un 49% mayor que en los casos de transportes de bultos en cabeza 'y
hombro, la influencia de las fuerzas cortantes determind que los desplazamientos

de los segmentos L4-L5-S1 fueran muy similares para todos los casos de carga.

La presion intradiscal esta determinada por factores como la postura adoptada, las
caracteristicas antropométricas de los sujetos evaluados, la edad o la fuerza
aplicada (70, 159). Sin embargo, dado que la valoracion de la presion intradiscal
es un procedimiento invasivo son pocos los estudios que brindan valores de
referencia para actividades especificas como el transporte de bultos. Al respecto,
Wilke (160, 161) midié la presion intradiscal en un individuo al transportar cajas de
19.8 kg en una y dos manos, reportando valores promedio de 1 y 0.9 MPa
respectivamente. Asumiendo que el transporte en una mano puede ser asimilado
mecanicamente al transporte en hombro y el de dos manos al transporte en la

cabeza, los valores de 1.74 y 1.76 MPa determinados en el presente estudio para
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el transporte de un bulto de 25 Kg en cabeza y hombro respectivamente, parecen
bastante razonables teniendo en cuenta la diferencia en la magnitud de la carga y
en las caracteristicas antropomeétricas de los sujetos colombianos participantes en

este estudio.

Con respecto al transporte en el tronco anterior, en el presente estudio se
determin6 una presion promedio de 2.4 MPa, que fue mayor a la registrada para el
transporte en hombro y cabeza y a la reportada por Wilke (160) de 1.1 MPa,
cuando un individuo sostiene una caja de 19.8 Kg pegada al tronco. Sin embargo,
es importante tomar en cuenta que cuando solo se sostiene un objeto no se
generan los efectos inerciales asociados a la velocidad de la marcha, los cuales
aumentan de manera considerable las fuerzas compresivas, tal como se evidencié
en el capitulo anterior de este documento. El transporte de bultos de 25 kg en
tronco anterior superd de 5 a 6 veces el valor de presion promedio de 0.5 MPa

para un sujeto de pie sin carga (69, 157).

Contrario a lo observado en el modelo de elementos finitos, donde se encontro
una diferencia de aproximadamente 0.8 MPa entre la presion de los discos L4-L5
y L5-S1 (Figura 31), Roca y col (162) en un estudio in vitro refieren que existe muy
poca variacion de la presion intradiscal en los distintos segmentos vertebrales. El
autor reporté diferencias de solo 0.9 a 1.1 KPa cuando se aplicé una carga de 500
N en la vértebra L3. Estas diferencias pueden explicarse por el hecho de que la
carga aplicada fue casi 5 veces mayor que la del modelo actual, asi como también
por la presencia de fuerzas cortantes durante el transporte de cargas que como se
menciond previamente, afectan de manera importante la cinematica de los

segmentos vertebrales.

De otro lado, la presion intradiscal no se vio sustancialmente modificada con los
cambios en la orientacion de las fibras, ya que se encontraron diferencias en todos

los casos de carga menores al 2% para el disco L4-L5 y 1% para L5-S1, lo que
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implica que el anillo ofrecié al ndcleo pulposo una contencién similar en el modelo
HOL y en el modelo I1SO.

Con referencia a los abultamientos, no se han encontrado estudios in vivo, in vitro
o in silico que permitieran comparar los resultados obtenidos de abultamiento o
esfuerzos en el anillo fibroso durante el transporte de cargas. Los abultamientos
medidos en el modelo de elementos finitos fueron mayores para el transporte en

tronco anterior y no presentaron grandes diferencias entre los modelos ISO y HOL.

Cuando se aplican cargas unidireccionales los esfuerzos maximos de traccion se
producen en las fibras contralateralmente opuestas a la zona de mayor
compresion y abultamiento (51). Sin embargo en cargas complejas donde se
suman dos o0 mas movimientos en el segmento vertebral, la ubicacion de estos
esfuerzos puede variar sin que haya dependencia directa de la zona de
abultamiento (133), tal como sucedi6 en el presente modelo de simulacion (Figura
33, Tabla 13).

Noailly y col (22) reportan ante fuerzas compresivas y rotaciones axiales
diferencias en la magnitud y localizacion del esfuerzo entre modelos con diferentes
orientaciones de fibras. Es asi como para el modelo con fibras anisotrépicas
equivalente al modelo HOL de este estudio, Noailly refiere mayores esfuerzos que
en el modelo de fibras con orientacion Unica a 40°. Aunque Noailly no realiza
simulacién con fuerzas complejas como las que se generan durante el transporte
de bultos, en las simulaciones de este estudio también se observaron para casi
todos los casos diferencias en los valores y ubicacion de los esfuerzos totales
maximos y en los esfuerzos medidos en cada direccion. Estos valores fueron

mayores para los modelos HOL.

Los esfuerzos en la direccion radial (S11) no variaron con relacion a la localizacion
pero si en su valor. Desde la perspectiva clinica, las altas concentraciones de
esfuerzos pueden ser causa de degeneracion discal por rupturas en el anillo

fiboroso del DIV, siendo especialmente relevantes para ello las separaciones y el
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dafio entre las lamellas, las cuales ocurren generalmente por efecto de esfuerzos
radiales (163-165). Como consecuencia de la separacion entre las capas de fibras,
otras estructuras como las carillas articulares deben asumir la resistencia a
esfuerzos torsionales contribuyendo a una degeneracibn mas temprana de la
columna vertebral (164). La presencia de mayores esfuerzos en direcciéon radial
para el HOL puede suponer una mayor susceptibilidad para la aparicion de

lesiones intralamellares.

El esfuerzo de falla longitudinal en las fibras fue determinado por Skaggs y col
(145) en 10.3 MPa. Los esfuerzos localizados en fibras tanto en el modelo HOL
como en el ISO superaron estos valores, pero fue el modelo ISO el que presenté
mayores esfuerzos lo que de acuerdo con Skaggs supondria una mayor
posibilidad de rupturas de fibras. Segun latridis y col (73) cuando una sola fibra del
anillo falla, el esfuerzo debe ser compartido por las fibras adyacentes. Esto sucede
cuando las concentraciones de esfuerzos son localizadas en regiones pequefias,
de cerca de 5 micras. Si el esfuerzo aumenta o deja de ser localizado en una
pequefia regidon, puede ocurrir la ruptura de toda la capa e iniciarse un proceso de

degeneracion discal.

Si se asume gque las diferencias encontradas en la orientacion de las fibras pueden
ser atribuidas a variaciones morfolégicas entre individuos, a las adaptaciones
relacionadas con el historial de cargas soportadas o al nivel del DIV en la columna
vertebral (166), los resultados obtenidos en este estudio pueden contribuir a
entender por qué ante un mismo factor de riesgo, algunas personas desarrollan
patologias discales y otras no. Especificamente, la orientacion en las fibras que
aqui se muestra como un factor importante de riesgo debe ser motivo de un
mayor numero de estudios histolégicos y morfolégicos que contribuya a validar

esta hipotesis.

Para Adams (167) los cambios en las presiones internas y los esfuerzos en el

disco intervertebral son importantes por dos razones: primero, las altas
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concentraciones y gradientes de esfuerzos tienen mayor potencial de generar
dafio en la arquitectura del tejido o aumentar un dafio previamente existente y en
segundo lugar, porque los cambios en las presiones hidrostaticas y en la
concentracion de esfuerzos pueden alterar el metabolismo celular. Asi, en
respuesta a presiones hidrostaticas moderadas se aumenta la sintesis de MEC,
mientras que cuando existe un importante aumento o disminucion de esfuerzos la
sintesis de matriz decrece produciendo un aumento en la produccién de proteasas

gue dan lugar en el tiempo a procesos degenerativos del DIV.

Una de las limitantes del modelo actual de elementos finitos es que el DIV fue
modelado como un material hiperelastico, que si bien es mecénicamente
equivalente al modelo poroelastico para el analisis de cargas aplicadas en cortos
tiempos como las producidas durante el transporte de un bulto, no lo es cuando se
quieren considerar los efectos de la compresion en tiempos prolongados como
durante toda una jornada laboral, o el efecto acumulativo durante muchos afios de
exposicién (168). De igual manera, dado que el modelo solo incluye la zona
lumbar baja, es conveniente ampliarlo a toda la columna para analizar las
diferencias en el comportamiento de los demas discos intervertebrales y los
efectos que otras condiciones como el aumento o disminucién de las lordosis

puedan tener sobre la distribucion de esfuerzos.
7.2.3. Conclusiones

El modelo de elementos finitos permitié evidenciar el comportamiento mecéanico de
los discos intervertebrales L4-L5 y L5-S1 cuando se transporta un bulto en la
cabeza, el hombro y el tronco anterior. Los analisis mostraron que existe un mayor
riesgo de lesion para la columna lumbar cuando la carga es llevada en el tronco

anterior.

A pesar de que el riesgo puede ser considerado como bajo, al no sobrepasar la
carga los 3400 N determinados por la NIOSH como limite funcional de seguridad,

las concentraciones de esfuerzos en direccion radial y los elevados valores de
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presion intradiscal son factores de riesgo que deben a futuro analizarse

especialmente cuando la actividad es desarrollada por tiempo prolongado.

En el modelo HOL se presentaron mayores esfuerzos en direccién radial y
circunferencial en el anillo fibroso al igual que esfuerzos cortantes, lo que podria
indicar una mayor susceptibilidad para el desarrollo de procesos de
deslaminacion del anillo. Por el contrario el modelo ISO parece ser el de mayor
riesgo para la ruptura de fibras.

Las diferencias encontradas en los valores y ubicacion de los esfuerzos maximos
permitieron determinar la importancia de la orientacion de las fibras del anillo
fibroso en el comportamiento mecénico del DIV, que podrian marcar diferencias

entre individuos ante la exposiciébn a un mismo factor de riesgo.

Los resultados obtenidos corroboran la importancia de incluir la orientacion de las

fibras como un elemento de analisis en los modelos de elementos finitos.
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8. CONCLUSIONES GENERALES

El andlisis por elementos finitos constituye una valiosa herramienta para
evidenciar el comportamiento biomecéanico de estructuras biolégicas como la
columna vertebral. Sin embargo, el proceso de elaboraciéon de un modelo realista
como el disefiado en el presente estudio fue altamente complejo ya que demanddé
un tiempo importante, el uso de varios programas computacionales y de robustos

equipos de computo.

Para garantizar que el modelo presentara un comportamiento lo mas fisiolégico
posible fue necesario realizar minuciosos procesos de validacion y calibraciéon
utilizando los resultados del procedimiento experimental desarrollado por Heuer y
col (97) para la unidad L4-L5 y por Panjabi y Guan (123, 124) para el segmento
L5-S1 desarrollados a partir de mediciones in vitro. De igual manera, se utilizo
como variable de calibracién la presién intradiscal. En todos los casos, el modelo
desarrollado presenté un comportamiento biomecéanico dentro de los parametros

reportados por la literatura.

Para el modelamiento del disco intervertebral se emple6 un modelo de tipo
hiperelastico que es ampliamente utilizado en investigacion a nivel mundial. Se
considerd6 ademas que la permeabilidad del disco es baja durante cargas de
corta duracién, por lo que su comportamiento es mecanicamente equivalente al
modelo poroelastico, cuyo uso demanda un alto recurso computacional con el que

no se contaba para el presente estudio.

Para el andlisis de la influencia de las variaciones estructurales ante cargas
fisiologicas se realiz6 un modelo del DIV aislado que facilité la modificacion
geométrica del nacleo y el anillo fibroso. Con respecto a la forma, los NRi

presentaron un comportamiento semejante al reportado para discos
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intervertebrales sanos. Por el contrario, los NR presentaron un comportamiento
mas parecido a los discos con procesos degenerativos. Este hallazgo es de gran
importancia para futuros modelos de discos intervertebrales, dado que hasta la
fecha, la forma del ndcleo no ha sido considerada critica en un analisis por

elementos finitos.

Tanto para las cargas fisiolégicas como para las generadas durante el transporte
de bultos, las variaciones en la orientacion de las fibras del anillo no influyeron en
la presion intradiscal, pero si en la magnitud y localizacion de los abultamientos y
los esfuerzos maximos. Para el caso del transporte de bultos, el modelo HOL
presentd esfuerzos mayores en sentido radial y circunferencial, mientras que los

esfuerzos en fibras fueron mayores para el modelo ISO.

Con respecto a la variacion en el numero de lamellas, las simulaciones realizadas
con el modelo de disco demostraron su influencia sobre la contencion del nucleo
pulposo evidenciado en diferencias de la presién intradiscal y en los esfuerzos

del anillo fibroso.

Para el caso del transporte de bultos se determinaron las fuerzas compresivas y
cortantes para el nivel L4-L5 durante el transporte de bultos en el hombro, encima
de la cabeza y en el tronco anterior empleando métodos estaticos y dinamicos,
siendo estos ultimos los que mostraron resultados mas acordes con lo reportado

en la literatura.

Al comparar los diferentes tipos de transporte de bultos, las mayores fuerzas
compresivas de 2338 N se presentaron durante el transporte en tronco anterior,
que pueden ser consideradas de bajo riesgo al estar por debajo del limite maximo
funcional de 3400 N establecido por la NIOSH. Sin embargo, en el modelo de
elementos finitos, especialmente para el transporte de bultos en el tronco anterior,
se determinaron importantes aumentos de la presion intradiscal y concentraciones
de esfuerzos en direccion radial localizados en las fibras, que son considerados

factores de riesgo para degeneracion discal.
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El desarrollo de este estudio constituye un importante avance a la investigacion
biomecanica del pais, a la vez que genera importante informacion para el
desarrollo de modelos similares a nivel mundial. El mayor aporte consistié en el
andlisis de variables que no habian sido consideradas previamente, tales como la

forma del nacleo pulposo y el nimero de lamellas en el anillo fibroso.

De igual forma, la aplicacion de modelos de elementos finitos para el analisis del
comportamiento del DIV en una actividad laboral es un tema poco documentado.
En particular, el andlisis de elementos finitos orientado al transporte de cargas es
un aporte significativo que no tiene antecedentes en nuestro pais. EI modelo
creado puede ser utilizado ademas para analizar otro tipo de actividades laborares
o deportivas, cuya experimentacién in vivo es practicamente imposible ain con la

tecnologia actual.
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9. RECOMENDACIONES

Para el desarrollo de modelos de elementos finitos y su posterior validacion es
necesario contar con informacion detallada de las -caracteristicas morfo
histologicas y mecéanicas de la estructuras a analizar. Sin embargo, dado que
estas caracteristicas pueden variar de un individuo a otro, en virtud de condiciones
como su raza, edad o sexo, es necesario realizar un mayor numero de
experimentos que complementen la informacion existente y que especialmente se
enfoquen en sujetos latinoamericanos sobre los que existe escasa 0 ninguna

experimentacion.

Dada la dificultad para realizar modelos realistas, es importante realizar estudios
que ayuden a determinar cuales son las variables que mas afectan el
comportamiento mecéanico de la columna vertebral. Esto facilitaria la realizacion de
modelos simplificados e individualizados, lo que constituye uno de los retos

investigativos a nivel mundial.

Aunque el modelo hiperelastico del DIV supli6 las necesidades de esta
investigacion, es importante a futuro contar con la infraestructura computacional
para el desarrollo de modelos poroelasticos que permitan evidenciar el efecto

acumulativo de las cargas consideradas.

Para un buen desarrollo e interpretacion de los datos obtenidos es vital la
conformacion de equipos interdisciplinarios que permitan tener una vision y

abordaje integral del problema investigativo.
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ANEXO 1

EVALUACION DE LA APTITUD PARA LEVANTAR BULTOS

Fecha de Realizacién: D: M: A:

1. DATOS DE IDENTIFICACION

CODIGO

Fecha de Nacimiento DD MM

Edad

Género F M

Identificacion: CC: Tl CE:__ No.

Escolaridad:
Basica Primaria Basica Secundaria
Profesional

Ocupacion:

Direccion:

Teléfono:

2. DESCRIPCION DEL CARGO
Fecha de Ingreso:

Fecha de Egreso:

Breve descripcion del cargo:

Levanta bultos en su si no

Probables factores, agentes de riesgo y uso de E.P.P.
3. ANTECEDENTES OCUPACIONALES

Enfermedad Profesional: Si No
Cual:

Tecnolégica

Empresa:

ARP: Fecha:

Accidente de Trabajo: Si No Pérdida de la capacidad laboral:

Fecha:
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Lesion:

4. ANTECEDENTES PERSONALES

1. Patoldgicos 2. Quirdrgicos 3. Traumaticos 4. Toxico- alérgicos 5. Psiquiatricos 6. Transfusiones
Observaciones:

5. ANTECEDENTES FAMILIARES

6. REVISION POR SISTEMAS

1. Piel y faneras

2 Oftalmolégico

3. ORL

4. Pulmonar

5. Gastrointestinal

6. Genitourinario

7. Neurolégico

8. Osteomuscular

9. Alteracion Fisica (congénita o adquirida)
10. Restricciones: (fisicas o alimentarias)
Observaciones:

7. EXAMEN FiSICO

Tension Arterial: / Frecuencia Cardiaca: / min.

Talla: (m) Peso: (Kg) IMC:
Lateralidad Dominante:

Diestro: Zurdo: Ambidiestro:

Interpretacion IMC:

Bajo Peso: < 18.5
Normal: 18.5 — 24.9
Sobrepeso: 25 - 29.9
Obeso: > 30

Organo / Sistema

Normal Anormal
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Hallazgos

Cabezay cuello
Torax

Corazon

Pulmones

Abdomen

Pared Abdominal
Extremidades
Miembros Superiores
Miembros Inferiores
Vascular
Neuroldgico
Columna

Piel

Cicatrices

9. PRUEBAS COMPLEMENTARIAS

10. DIAGNOSTICO

1. 3.

2. 4.

SOSPECHA DE ENFERMEDAD PROFESIONAL: SI NO
CUAL:

APTITUD LABORAL PARA LEVANTAR BULTOS

1: APTO 2. NO APTO

RECOMENDACIONES
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ANEXO 2

FORMATO VERIFICACION FILMACION

FILMACION FILMACION FILMACION

SUJETO / FECHA FORMA 1 FORMA 2 FORMA 3

10
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ANEXO 3.

FORMATO VALORACION DE LACOLUMNA VERTEBRAL

SUJETO CODIGO

FECHA DE VALORACION

CEDULA

EDAD GENERO
ESCOLARIDAD

AREA DE TRABAJO

1. ANTECEDENTES PERSONALES
Seflale con una x

Espondildlisis
Espondilolistesis
Fibromialgia
Sindromemiofascial
Enfermedades de Neurona M.I
Traumas
Osteoartrosis
Escoliosis
Fracturas

Hernias Discales
Tendinitis

Actividad Fisica

Otros
Observaciones

2. EXAMEN FISICO

Estado Nutricional

Tension Arterial mm Hg
Pulso ppm

Peso kg
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Talla cm
Trofismo Muscular
Sedentarismo

3. INSPECCION COLUMNA VERTEBRAL

n : normal a: aumenta d. disminuida
C. CERVICAL C. DORSAL
Lordosis
Cifosis
Observaciones

C. LUMBAR

Escoliosis S NO
Izquierda
Derecha

4. PALPACION
Contracturas

Masas Localizaciéon

5. ARCOS DE MOVIMIENTO
En grados °

MOVIMIENTO CERVICAL LUMBAR

Flexion
Observaciones
Extension

Inclina. Latera D
Inclina. Latera |
Rotacion derecha
Rotacion Izquierda

6. FLEXIBILIDAD

TEST DE WELLS cm
TEST DE SCHOBER cm
Interpretacion

Observaciones
Observaciones
Observaciones
Observaciones
Observaciones

7. SINTOMATOLOGIA

Parestesias SI NO ZONA

Hipoestesias Sl NO ZONA
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Dolor Sl NO ZONA

Debilidad Sl NO ZONA
Cervicalgia Sl NO ZONA
Dorsalgia Sl NO ZONA

PRESENCIA DE SINTOMAS
Mayor a una semana Sl NO
Intermitente en multiples ocasiones Sl NO

INTENSIDAD DEL DOLOR (Califique de 1 a 10)

IRRADIACION DE DOLOR Sl NO ZONA

8. FUERZA MUSCULAR
N: Normal D: Deficiente
C. Cervical
Flexion
Extension
Inclinacioén
Rotacion
C. Lumbar
Flexion
Extension
Inclinacién
Rotacion

Atrofia SI NO Localizacion

Hipertrofia S NO Localizacion

Estructuras Anormales Sl NO Localizacion

9. PARACLINICOS
RX SI NO

RESULTADOS

RESONANCIA MAGNETICA SI NO
RESULTADOS

TOMOGRAFIAS SI NO
RESULTADOS
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ANEXO 4.

CONSENTIMIENTO INFORMADO

TITULO DEL PROYECTO:

ANALISIS POR ELEMENTOS FINITOS DE LA INFLUENCIA DE LAS VARIACIONES
ESTRUCTURALES EN EL COMPORTAMIENTO BIOMECANICO DEL DISCO INTERVEBRAL
LUMBAR NORMAL DE UN TRABAJADOR PROMEDIO COLOMBIANO

Investigador Principal:

LESSBY GOMEZ

Institucién ejecutora: UNIVERSIDAD DEL VALLE
De qué se trata la investigacion?

La investigacion en la que usted participara pretende determinar si existe riesgo para la columna
lumbar al levantar bultos utilizando un modelo virtual hecho por computador. Namero de sujetos a
participar de la investigacion: 11

¢, Cudl es el propodsito del estudio?
El propdsito de este estudio realizar el andlisis especializado en la forma como se realiza el

transporte de bultos, mediante filmacion y la utilizacion de un software biomecanico. Nimero de
sujetos a participar en este estudio: 10

¢ Cuanto tiempo durara su participaciéon en el estudio?

Aproximadamente 2 horas. El tiempo en que se realizaran la valoracion fisioterapéutica y las
filmaciones

¢, Qué pasaréa durante el estudio?

Su participacién en este estudio consistira en realizar en un laboratorio de biomecénica, su labor
habitual de levantar bultos , la cual sera filmada para ser analizada y determinar unos parametros
gue posteriormente se utilizaran en el modelo de simulacion.

Previo a la filmacién a usted se le hara una encuesta y una valoracién fisioterapéutica, que

garantice que no presenta alteraciones osteomusculares que pongan en riesgo su salud durante el
transporte de bultos.

¢, Cuéles son los compromisos del paciente en el estudio?

Su compromiso consiste en acudir a la valoracion y permitir la filmacién de la tarea de levantar
bultos.
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¢, Qué dafo podria ocurrirle al participante, si hace parte del estudio?

Los dafios relacionados con el estudio estan relacionados con los riesgos habituales de su trabajo,
y que estan relacionados con el transporte de los bultos, como dolor, fatiga o en un caso poco
probable una hernia discal. Para disminuirlos se evaluara su condicion fisica y osteomuscular, que
le permita hacer la actividad propuesta. Asi mismo, la carga levantada, estara dentro de los limites
permisibles de la Legislacion Colombiana para este tipo de actividades.

¢, COmo se podria beneficiar si participa en el estudio?Los beneficios del estudio se reflejaran
en el diagndstico fisioterapéutico sobre su estado de salud osteomuscular y posteriormente con los
resultados del estudio biomecanico, recibir las recomendaciones sobre la mejor forma de trasladar
bultos.

¢,Cual sera la compensacion por su participacion en el estudio?
La compensacién estriba en la entrega de los resultados de las valoraciones realizadas. No existira
compensacion monetaria.

¢Laparticipacion del paciente tendré algun costo?
Las diferentes valoraciones no tienen ninglin costo para el paciente y estos seran asumidos por los
investigadores

¢Se tendra en cuenta la confidencialidad de lainformacién?
Los investigadores, nos comprometemos a mantener la reserva de la informacion obtenida y
garantizar la totalconfiedencialidad de la misma.

¢, Cudles son los derechos del paciente en el estudio?
Usted tiene derecho a suspender su participacién en cualquier momento del estudio. Asi mismo
tiene derecho a que se le suministre toda la informacién obtenida del proceso.
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FECHA:

Yo identificado con c.C. No.

Certifico que he sido informado(a) acerca de la naturaleza y proposito

de las pruebas que se me realizaran, asi como de los riesgos, beneficios, derechos vy
deberes que adquiero al participar en la investigacion ANALISIS POR ELEMENTOS
FINITOS DE LA INFLUENCIA DE LAS VARIACIONES ESTRUCTURALES EN EL
COMPORTAMIENTO BIOMECANICO DEL DISCO INTERVEBRAL LUMBAR NORMAL
DE UN TRABAJADOR PROMEDIO COLOMBIANO

Igualmente autorizo para que sean efectuados los siguientes examenes:

VALORACION FISIOTERAPEUTICA FILMACION

Nombre del participante Firma

Cédula

Nombre del testigo Firma

Cédula

Nombre del testigo Firma

Cédula

Nombre del investigador Firma
Cédula

Lugar y
Fecha:
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ANEXO 5

RUTINA DE USUARIO EN ABAQUS UANISOHYPER

subroutineuanisohyper_inv (ainv, ua, zeta, nfibers, ninv,
$  uil, ui2, ui3, temp, noel, cmname, incmpflag, ihybflag,
$ numstatev, statev, numfieldy, fieldv, fieldvinc,
$ numprops, props)

C

include 'aba_param.inc'

C

character*80 cmname

dimensionua(2), ainv(ninv), uil(ninv),
$  ui2(ninv*(ninv+1)/2), ui3(ninv*(ninv+1)/2),
$ statev(numstatev), fieldv(numfieldv),
$ fieldvinc(numfieldv), props(numprops)

real FIB,DEV,VOL

C

cainv: invariants

cua : energiesua(l): utot, ua(2); udev

c uil:dudl

c ui2:d2u/dldJ

¢ ui3d: d3u/dldJdJd, notusedfor regular elements

C

parameter ( half = 0.5d0,

* ZERO = 0.d0,
* ONE =1.dO,
* TWO =2.dO,
* THREE= 3.d0,
* FOUR = 4.d0,
* FIVE = 5.d0,

* SIX =6.dO,

* SEVEN=7.dO,
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o o o o o o o o o o o o O

* EIGHT= 8.d0,

* NINE= 9.dO,

* index_I1=1,

* index_J =3,

* asmall =2.d-12 )
CONS=1.0

ContainsMow'sfunction, Properties of material are as follows

D = constantenforcingincompressibility
al = coefficient of (I1 - 3)

a3 = coefficient of (J - 1)"2

b2 = coefficient of (i1 - 3)"2

b3 = coefficient of (11 - 3)"3

a4 = coefficient of fibers

a5 = exponentforfibers

CONS = 1.d-06
cl = props(1)
c2 = props(2)

c3 = props(3)
D1 = 0.000001

D3 0.000001

Con estos valores se hizo el primer andlisis el 08 de nov / 2012
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(9]

(9]

o o o o o o o 0O

al

props(4)

a2

props(5)

Valores para el segundo andlisis

a2 =20.0

WRITE(6,*)C1,C2,D,A1,A2

IF (AINV(4).LT.ONE) THEN
AINV(4) = ONE

ENDIF

IF (AINV(8).LT.ONE) THEN
AINV(8) = ONE

ENDIF

Eal = AINV(4) - ONE
E1l =max(Eal,ZERO)
Ea2 = AINV(8) - ONE

E2 =max(Ea2,ZERO)

aul =EXP(a2*E1*+2)

au2 = EXP(a2*E2**2)

htl = half + sign(half,Eal + asmall)

ht2 = half + sign(half,Ea2 + asmall)

aull = htl + TWO*a2*E1*E1l

au22 = ht2 + TWO*a2*E2*E2
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UA(2) = c1*( AINV(1) - THREE)
1 + ¢2*( AINV(1) - THREE)**2 + ¢3*( AINV(1) - THREE)**3
1 + (al/a2)*(aul +au2-TWO)

C write(6,*)UA(1)

C

C Primeras derivadas en UI1()

C

UI1(1) = c1 + TWO*c2*(AINV(1) - THREE)

1 + THREE*c3*( AINV(1) - THREE)**2

UI1(3) = TWO*(AINV(3) - ONE)/D

o o o o o 0O

Ul1(4) = TWO*al*El*aul

Ul1(8) = TWO*al*E2*au2

C

C Segundas derivadas en UI2( n =i + k(k-1)/2, €j. i=4,k=4, n=10)
C

C

UI2(1) = TWO*c2 + SIX*c3*( AINV(1) - THREE)

C UI2(6) = TWO/D

C

UI2(10) = TWO*al*aul*aull

C

UI2(36) = TWO*al*au2*au22

C

c WJS = TWO*a3*(ainv(3) - ONE) - TWO*(al + TWO*a2)/ainv(3)
C

STATEV(1) = UI1(1)

STATEV(2) = UI1(4)
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STATEV(3) = UIL(8)

STATEV(4) = AINV(1)

STATEV(5) = AINV(4)

STATEV(6) = AINV(8)

C

return

end

C

C
SUBROUTINE UVARM(UVAR,DIRECT,T,TIME,DTIME,CMNAME,ORNAME,
1 NUVARM,NOEL,NPT,LAYER,KSPT,KSTEP,KINC,NDI,NSHR,COORD,

2 JMAC,JMATYP,MATLAYO,LACCFLA)

INCLUDE 'ABA_PARAM.INC'

CHARACTER*80 CMNAME,ORNAME

CHARACTER*3 FLGRAY(15)

DIMENSION UVAR(NUVARM),DIRECT(3,3),T(3,3), TIME(2)
DIMENSION ARRAY(15),JARRAY(15),JMAC(*) JMATYP(*),COORD(¥),
$ FB(3,3),B(6),B2(6),XI(6),SM(6),Y(3)

parameter ( half = 0.5d0,

* ZERO = 0.d0,
* ONE =1.dO,
* TWO =2.dO,
* THREE= 3.d0,
* FOUR = 4.d0,
* FIVE = 5.d0,

* SIX =6.do,

* SEVEN=7.d0,
* EIGHT= 8.d0,
* NINE= 9.dO,
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* index_I1=1,
* index_J =3,
* asmall =2.d-16 )
C
c
C Error counter:
JERROR =0
C
C Callthedeformationgradientthatiscontained in ARRAY in theorder
C 11,22,33,12,13,23,21,31,32
C
CALL GETVRM('DG',ARRAY,JARRAY,FLGRAY,JRCD,JMAC,JMATYP,
$ MATLAYO,LACCFLA)

JERROR = JERROR + JRCD

FB(1,1) = ARRAY(1)
FB(2,2) = ARRAY(2)
FB(3,3) = ARRAY(3)
FB(1,2) = ARRAY(4)
FB(1,3) = ARRAY(5)
FB(2,3) = ARRAY(6)
FB(2,1) = ARRAY(7)
FB(3,1) = ARRAY(8)
FB(3,2) = ARRAY(9)
c write(6,*)FB(1,1),FB(2,2),FB(3,3),FB(1,2),FB(1,3),FB(2,3)
C
C Identifyderivatives of thefunctionenergy and invariants
C
CALL GETVRM('SDV',ARRAY,JARRAY,FLGRAY,JRCD,JMAC,JMATYP,
$MATLAYO,LACCFLA)
JERROR = JERROR + JRCD

W1 = ARRAY(1)
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W4 = ARRAY(2)
W8 = ARRAY(3)
Al1 = ARRAY(4)
Al4 = ARRAY(5)
Al8 = ARRAY(6)

Cc

C  XJI=AJ*(-1/3)

c WRITE(6,*)XJ

C DOI=1,3

C DOK=1,3

C FB(1,K) = FB(I,K)*XJ

C  ENDDO

C END DO

C write(6,)FB(1,1),FB(2,2),FB(3,3),FB(1,2),FB(1,3),FB(2,3)

cNowcalculatesBbar, i.e. Fb*Fb_transposed

B(1) = FB(1,1)*2 + FB(1,2)**2 + FB(1,3)**2

B(2) = FB(2,1)*2 + FB(2,2)**2 + FB(2,3)**2

B(3) = FB(3,1)*2 + FB(3,2)**2 + FB(3,3)**2

B(4) = FB(1,1)*FB(2,1) + FB(1,2)*FB(2,2) + FB(1,3)*FB(2,3)

B(5) = FB(1,1)*FB(3,1) + FB(1,2)*FB(3,2) + FB(1,3)*FB(3,3)

B(6) = FB(2,1)*FB(3,1) + FB(2,2)*FB(3,2) + FB(2,3)*FB(3,3)

C

C CALCULATE B2 = B*B

C

B2(1) = B(1)**2 + B(4)**2 + B(5)**2

B2(2) = B(2)**2 + B(4)**2 + B(6)**2

B2(3) = B(3)**2 + B(5)**2 + B(6)**2

B2(4) = B(1)*B(4) + B(4)*B(2) + B(5)*B(6)

B2(5) = B(1)*B(5) + B(4)*B(6) + B(5)*B(3)

B2(6) = B(4)*B(5) + B(2)*B(6) + B(6)*B(3)

cc

XI(1) = ONE
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XI(2) = ONE
XI(3) = ONE
XI(4) = 0.0
XI(5) = 0.0
XI(6) = 0.0
C
C CalculatetheCauchy stress in thematrix
C
[ WRITE(6,*)W1,W2,WJ,AJAILAI2
D1 = TWO/THREE*( W1*All)
D2 = TWO*(W1)
c WRITE(6,*)D1, D2
DO I=1,6
SM(I) = D1*XI(I) + D2*B(l) - TWO*W2*B2(l)
END DO
C
C Calculate local stress in eachfamily of fibers
C
C
SF1 = TWO*W4*Al4
SF2 = TWO*W8*AI8
C WRITE(6,*)SF1,SF2
UVAR(13) = SF1
UVAR(14) = SF2
c
C Calculate global fiber stress as total stress minusmatrix stress
CALL GETVRM('S',ARRAY,JARRAY,FLGRAY,JRCD,JMAC,JMATYP,
$ MATLAYO,LACCFLA)
UVAR(1) =SM(1)
UVAR(2) =SM(2)
UVAR(3) =SM(@3)

UVAR@) =SM(4)
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UVAR() =SM(5)
UVAR(6) = SM(6)
UVAR(7) = ARRAY(L) - SM(1)
UVAR(8) = ARRAY(2) - SM(2)
UVAR(9) = ARRAY(3) - SM(3)
UVAR(10) = ARRAY(4) - SM(4)
UVAR(11) = ARRAY(5) - SM(5)
UVAR(12) = ARRAY(6) - SM(6)
C If error, writecommentto .DAT file:
IF(JERROR.NE.O)THEN
WRITE(6,*) 'REQUEST ERROR IN UVARM FOR ELEMENT NUMBER ',
1 NOEL,INTEGRATION POINT NUMBER ',NPT

ENDIF
RETURN

END
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ANEXO 6

CARACTERISTICAS FUERZA-DESPLAZAMIENTO PARA LIGAMENTOS Y
RESORTES DE CONTROL DEL CONTACTO ENTRE CARILLAS EMPLEADOS
EN EL MODELO

Ligamentos segmento L4-L5

Fuerza Desplaza Fuerza Desplaza Fuerza Desplaza Fuerza Desplaza Fuerza Desplaza Fuerza Desplaza Fuerza Desplaza
0.0000 0.0000 0.0000 0.0000 0.0000 0.0000 0.0000 0.0000 0.0000 0.0000 0.0000 0.0000 0.0000 0.0000
26.489 13.068 0.0393 25.736 0.3303 0.6732 0.1982 0.6732 0.0414 0.2658 0.2271 0.3348 0.0207 0.2658
68.468 25.890 97.249 38.244 10.654 13.464 0.6392 13.464 0.0869 0.5317 17.670 0.6630 0.0434 0.5317

119.325 38.478 190.683 40.132 27.014 20.196 16.208 20.196 0.1370 0.7975 58.677 0.9853 0.0685 0.7975

176.968 50.844 1.012.721 52.388 63.424 26.929 31.712 26.929 0.1921 10.633 137.000 13.000 0.0960 10.633

240.250 62.994 1.834.760 64.436 54.171 33.661 32.086 33.661 0.2528 13.292 266.159 16.130 0.1264 13.292

292.787 72.288 2.656.798 76.284 56.839 40.393 34.736 40.393 0.3196 15.950 456.581 19.191 0.1598 15.950

362.227 84.090 3.478.836 87.944 202.423 53.857 35.424 53.857 0.3931 18.608 544.920 20.309 0.1965 18.608

431.667 95.712 4.300.875 99.424 225.457 60.589 39.455 60.589 0.4740 21.266 798.154 23.303 0.2370 21.266

501.107 107.154 5.122.913 110.732 250.985 67.321 36.987 67.321 0.5631 23.925 1.051.388 26.250 0.2815 23.925

570.547 118.422 5.944.952 121.876 446.944 74.054 41.715 74.054 0.6611 26.583 1.304.622 29.154 0.3305 26.583

639.987 129.540 6.766.990 132.864 497.388 80.786 46.423 80.786 0.7690 29.241 1.557.856 32.016 0.3845 29.241

709.427 140.496 7.589.028 143.700 553.499 87.518 51.660 87.518 0.8877 31.900 1.811.090 34.837 0.4439 31.900

778.867 151.308 8.411.067 154.392 1.231.856 94.250 114.973 94.250 10.184 34.558 2.064.324 37.621 0.5092 34.558

848.307 161.976 9.233.105 164.944 2.741.566 100.982 255.879 100.982 11.623 37.216 2.317.558 40.368 0.5812 37.216

917.747 172.506 6.101.488 107.714 569.472 107.714 13.206 39.875 2.570.792 43.078 0.6603 39.875

6.789.566 114.446 633.693 114.446 14.949 42.533 0.7475 42.533
16.867 45.191 0.8434 45.191

18.978 47.850 0.9489 47.850

10.651 50.508
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Ligamentos segmento L5-S1

Fuerza Desplaza Fuerza Desplaza Fuerza Desplaza Fuerza Desplaza Fuerza Desplaza Fuerza Desplaza
0.0000 0.0000 0.0000 0.0000 0.0000 0.0000 0.00000 0.00000  0.0000 0.0000 0.0000 0.0000  0.0000  0.0000
26.489 13.068 0.0393 25.736 0.3303 0.6732 0.19820 0.67320  0.0414 0.2658 0.2271 0.3348  0.0207  0.2658
68.468 25.890 97.249 38.244 10.654 13.464 0.63920 134.640 0.0869 0.5317 17.670 0.6630 0.0434 0.5317
119.325 38.478 190.683 40.132 27.014 20.196 162.080 201.960 0.1370 0.7975 58.677 0.9853 0.0685 0.7975
176.968 50.844 1.012.721 52.388 63.424 26.929 317.120 269.290  0.1921 10.633 137.000 13.000  0.0960  10.633
240.250 62.994 1.834.760 64.436 54.171 33.661 320.860 336.610  0.2528 13.292 266.159 16.130  0.1264  13.292
292.787 72.288 2.656.798 76.284 56.839 40.393 347.360 403.930 0.3196 15.950 456.581 19.191 0.1598 15.950
362.227 84.090 3.478.836 87.944 202.423 53.857 354.240 538.570 0.3931 18.608 544.920 20.309 0.1965 18.608
431.667 95.712 4.300.875 99.424 225.457 60.589 394.550 605.890  0.4740 21.266 798.154 23.303 0.2370  21.266
501.107 107.154 5.122.913 110.732 250.985 67.321 369.870 673.210  0.5631 23.925 1.051.388 26.250  0.2815  23.925
570.547 118.422 5.944.952 121.876 446.944 74.054 417.150 740.540 0.6611 26.583 1.304.622 29.154 0.3305 26.583
639.987 129.540 6.766.990 132.864 497.388 80.786 464.230 807.860 0.7690 29.241 1.557.856 32.016 0.3845 29.241
709.427 140.496 7.589.028 143.700 553.499 87.518 516.600 875.180  0.8877 31.900 1.811.090 34.837  0.4439  31.900
778.867 151.308 8.411.067 154.392 1.231.856 94.250 1.149.730 942.500 10.184 34.558 2.064.324 37.621  0.5092  34.558
848.307 161.976 9.233.105 164.944 2.741.566 100.982 2.558.790 1.009.820 11.623 37.216 2.317.558 40.368 0.5812 37.216
917.747 172.506 6.101.488 107.714 5.694.720 1.077.140 13.206 39.875 2.570.792 43.078 0.6603 39.875
6.789.566 114.446 6.336.930 1.144.460 14.949 42.533 0.7475  42.533
16.867 45.191 0.8434  45.191
18.978 47.850 0.9489 47.850

10.651 50.508

Resortes de control del contacto entre carillas

Desplazamiento F Desplazamiento F Desplazamiento Desplazamiento Desplazamiento

(mm) [N] (mm) [N] (mm) [N] (mm) [N] (mm)
-10 0 -10 0 -10 0 -10 0 -10

0.0 0 0.0 0 0.0 0 0 0 0.0

0.2 0 0.2 0 0.2 0 0.2 0 0.2

1.7 50 1.7 250 1.7 50 1.7 50 1.7

2.0 80 2.0 300 2.0 80 2.0 80 2.0

4.0 180 4.0 900 4.0 180 4.0 180 4.0
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ANEXO 7

DESARROLLO TEORICO DEL MODELO PARA EL CALCULO
DE FUERZAS COMPRESIVAS

Para el calculo dindmico de las fuerzas compresivas en L4-L5 se tom6 como base
el modelo tridimensional del tronco desarrollado por Schultz y Anderson, descrito
por Chaffin (24), el cual fue adaptado para valorar las fuerzas compresivas y
cortantes durante el transporte de bultos. A continuacion se describe brevemente
el modelo.

En el modelo, el eje Z es vertical y positivo hacia arriba, el eje X es positivo hacia
la izquierda, y el eje Y es positivo hacia la parte posterior (Fig. 2). El procedimiento
consiste en plantear las ecuaciones de movimiento de la parte superior del cuerpo
humano segun el diagrama de cuerpo libre ilustrado en la Fig. 2, el cual fue
obtenido mediante el corte con un plano transversal a la altura de la cara superior
de la vértebra L4.

En este diagrama de cuerpo libre, S; y Sp son las fuerzas internas cortantes lateral
y posterior, respectivamente, y F. es la fuerza compresiva que actian sobre el
segmento lumbar; F,, representa la fuerza del masculo erector de la espina; F, es
la fuerza abdominal resultante; A es la fuerza del recto abdominal y Vg, Hg, V;, H,
son las componentes verticales y horizontales de los musculos laterales de la
pared abdominal en los lados derecho e izquierdo, respectivamente.
Adicionalmente, ac es la distancia entre el eje de la columna y el masculo recto
abdominal; bc esla distancia entre el eje de la columna y la linea de accion de la
fuerza abdominal; dc esla distancia entre la columna y el masculo erector de la
espina; cf y ce son las distancias desde la columna hasta los musculos laterales
de pared abdominal. Las fuerzas a determinar son S;, Sp Y F¢
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Figura 2. Diagrama de cuerpo libre de la parte superior del cuerpo humano segun un corte
en un plano transversal a la altura de la cara superior de L4. Adaptado de Schultz y
Anderson (169).

Mediante la aplicaciéon de la segunda ley de Newton se obtuvieron las siguientes
seis ecuaciones de movimiento que representan las sumas de fuerzas y de
momentos en las tres direcciones cartesianas
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Sy = (Wp + Wyar) * (Ax), (1]
Hy, + Hg + Sp = Wpyiro + Wyar) * (Ay), (2]
Fe +Fy—Fy — A=V, —=Vp = Wyar + Wp)g = Wyar + Wp) * Az, 3]

A(aC) — FA(bC) — FM(dC) + ngDap = IXaX + Wb(_AzDap — AyDb) — WHATAyDH [4]
Vi(cf) — Vr(ce)+WygDy = Iyay + Wy,(=A,D; + A Dy) + WyarAxD,, [5]

HL(Cf) - HR (Ce) = Izaz + Wb(AxDap + AyDl) [6]

dondeWy,r es la masa de la parte superior del cuerpo; W, es la masa del bulto;
Ax, Ay y Az son las aceleraciones lineales; ay, ay y a, son las aceleraciones
angulares; Iy , Iy e I, son los momentos de inercia y los subindices denotan los
ejes con respecto a los cuales se calculan estas cantidades. Ademas, D, es la
distancia anteroposterior entre el bulto y L5/S; D; es la distancia lateral del bulto
medida desde L5/S. En estas ecuaciones se supone que el individuo camina en
posicién erguida, lo que es consistente con los experimentos realizados.

En el sistema de seis ecuaciones aparecen diez incognitas. Con base en estudios
experimentales (169) es posible calcular la presion abdominal P, [mmHg] en
términos del angulo exterior de la cadera con respeto al eje del torso, 8y, y del
momento ML1'58/S1 debido al peso del cuerpo (inclinado) y el peso del bulto con

respecto al centroide del segmento L4-S (Fig. 2). La formula empiricamente
obtenida es la siguiente

Py = 107*[43 = 0.360,][M}/s,], [13]
donde
ML5/51 =b M/sup + h Wyuieo (14]

La fuerza abdominal resultante F, se puede calcular como el producto de P4 por el
area, la cual se supuso igual a 0.0465m? para todos los individuos (169).

Conocida la fuerza abdominal, queda un sistema indeterminado de seis
ecuaciones con nueve incognitas cuya solucion se realizé de la siguiente forma.
Consistente con Schultz(170) se supuso que no existen acciones antagonistas en
los musculos, por lo tanto, las ecuaciones [1-6] se deben resolver con las
siguientes restricciones,

Si My >0, entoncesFy =0, [12]

SiMy <0, entoncesA =0,[13]
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SiMy >0, entoncesVi =0, [14]
SiMy <0, entoncesV, =0,[15]
SiM; >0, entonces Hy =0,[16]

SiM; <0, entonces H, =0.[17]

La consideracion de estas seis restricciones implica que tres de las incognitas se
anulan dependiendo de los sentidos de los momentos externos. Por tanto, se tiene

un sistema de ecuaciones y desigualdades que se puede solucionar para cada
uno de los datos de fuerzas y momentos externos.
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