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PROLOGO

Las dificultades que surgen cuando se analizan disefios mecdnicos son mds evidentes cuando el
campo de aplicacién de la pieza exige precision, tal es este caso, en donde la prétesis estd en

contacto directo con el hueso y fluidos que el cuerpo emana.

En esta tesis se genera un modelo CAD y simulacién FEA del disefio de prétesis cementada de
vastago recto Miiller. Se tiene por objetivo determinar la distribucién de los esfuerzos y
desplazamientos que una endoprétesis de vastago recto Miiller presenta al realizar con ella
actividades cotidianas de la vida humana, con la finalidad de aportar informacién que apoye

decisiones de disefio posteriores.

La metodologia para cumplir los objetivos consistié en comparar los desplazamientos y
distribucién de esfuerzos en el ensamble hueso-implante y en el modelo de fémur sano.
Ademis, se compara también el comportamiento mecdnico que se observa con la caracterizacién

de material para hueso isotrépico y ortotrépico.

Durante muchos anos se han desarrollado disefios que no han logrado satisfacer en forma
integral las necesidades de los pacientes, con problemas de fijacién, esto tiene que ver con la
geometria que el disefiador propone. Por estos motivos, es de gran utilidad un estudio profundo
del disefio que propone el cirujano ortopedista Maurice Edmond Miiller, con su vistago recto,

el cual ha sido muy exitoso desde su inclusién en el mercado de la prétesis de cadera en 1977.

Este trabajo es un eslabén de un proyecto mayor ya que se estd realizando un estudio no solo del
disefio de Miiller sino de otros disefios de prétesis de cadera, con la finalidad de llegar a definir
los pros y contras de las geometrias estudiadas y, en un futuro, llegar a proponer un disefio que

minimice las desventajas y conjunte las caracteristicas exitosas de los disefios analizados.

El documento se organiza en cinco capitulos. Los primeros dos capitulos estin destinados a

recabar la informacién necesaria para entender las condiciones con las que convive el implante.



En el primer capitulo se muestra la anatomia de la articulacién de la cadera y la biomecanica del
miembro inferior, en el segundo capitulo se exponen la historia de las prétesis de cadera, los

tipos de prétesis que existen, las cualidades y defectos del implante en cuestion.

El tercer capitulo consta de una recopilacién de otros trabajos en los cuales se enfrentan a
problemiticas similares a los de esta tesis. Esto para conocer las soluciones que otros autores

proponen y mejorar sus procedimientos haciendo uso de herramientas de software actualizadas.

El cuarto y quinto capitulo contienen las metodologias del trabajo de software realizado para
llegar a la simulacién de la distribucién de los esfuerzos en el implante. En cuarto capitulo se
muestran los pasos seguidos para pasar del modelo fisico del implante al modelo virtual
mediante un escaneado 3D y la posterior limpieza del modelo para la aplicacién del método de
elemento finito, se explica médulo a médulo el armado del archivo CAE en la paqueteria de
Abaqus®. Y finalmente, en el quinto capitulo se muestran los resultados de la comparacién entre

los diferentes modelos evaluados y se concluye.

Por lo tanto, este trabajo cobra relevancia al tratarse de un andlisis que permitird saber cuiles son
las ventajas y desventajas del disefio de vistago recto de Miiller, desde el punto de vista
mecdnico. Y asi contribuir, con este andlisis, al trabajo comparativo con otros disefios y, como

resultado de esto, una futura propuesta de disefio de implante de cadera.
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CAPITULO 1
ANATOMIA Y BIOMECANICA DE LA
ARTICULACION COXOFEMORAL

En este capitulo se muestra el funcionamiento normal del miembro inferior a fin de tener una
visién clara del problema que se esti abordando. Se analiza la anatomia y biomecdnica de la
articulacién de la cadera, se presentan los musculos, origen e insercién, que actian durante las
actividades cotidianas del ser humano. Ademds, se muestra un estudio dindmico el cual reporta
magnitudes y direcciones de fuerzas durante el trote, esto con el fin de reunir informacién acerca

de las condiciones de frontera existentes en el fenémeno estudiado.

1.1. Articulacién coxofemoral

La articulacién de la cadera o coxofemoral, tiene la funcién de soportar el peso del cuerpo y dar
movimiento al mismo. Es una articulacién de tipo multiaxial, al permitir movimientos libres en
cualquier direccién. La cadera y el hombro son las articulaciones con mayores movimientos del

cuerpo humano. Esta articulacion se da entre el acetibulo del hueso coxal y la cabeza del fémur.

El fémur constituye el hueso mas largo del cuerpo humano. Su extremo proximal se caracteriza
por una cabeza, un cuello y dos protuberancias llamados trocdnteres mayor y menor (imagen.
1.1). La cabeza del fémur es esférica y estd cubierta por un cartilago articular que se encarga de
reducir la friccién que existe entre las superficies de contacto de la articulacion. El cuello del
fémur tiene forma cilindrica, conecta la cabeza con la parte central del fémur llamada didfisis,
formando un dngulo aproximado de 125° entre estos, al nacer este dngulo estd aumentado hasta

en 45° pero va disminuyendo por efecto del peso. (Mitchell, 2009)

Los trocinteres mayor y menor albergan zonas de insercién de los musculos encargados de

mover la extremidad inferior.
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Imagen 1.1. Articulacion coxofemoral (Schumacher 2010).

Como todos los huesos considerados largos, el fémur estd conformado por una diafisis, que es la
parte media del hueso y dos extremos que reciben el nombre de epifisis (imagen 1.2). La diafisis
esti formada casi en su totalidad por un tejido éseo muy denso que se denomina hueso
compacto mientras que las epifisis se conforman de hueso esponjoso que es menos denso y que

estd formado por trabéculas, que son un entramado de material éseo conectadas entre si, razén

por la cual también se le designa como hueso trabecular.

proximal

\ Epifisis
distal

Imagen 1.2. Vista en corte del fémur. (Varini, 2007)



El hueso coxal estd constituido por tres huesos, ilion, pubis e isquion, que al nacer se encuentran
separados pero durante la infancia se fusionan para dar lugar a una superficie acetabular rigida.
El acetdbulo, que tiene forma céncava para articularse con la cabeza femoral, esti compuesto
por dos tipos de superficies: la superficie rugosa, que es la zona de insercién del ligamento de la
cabeza femoral y la superficie articular lisa, con forma de media luna y compuesta por cartilago

(imagen 1.3).

llion
Cartilago
semilunar

Superficie
acetabular

Isquion
Imagen 1.3. Acetdbulo. (Mitchell, 2009)

El acetibulo rodea casi por completo la cabeza hemisférica del fémur contribuyendo

sustancialmente a la estabilidad de la articulacién.

1.2. Cinesiologia de la cadera
Ademis de su funcién fundamental de soportar el peso del cuerpo, la extremidad inferior realiza
otra funcién esencial que es mover el cuerpo a través del espacio. Esto implica la integracién de
los movimientos de todas las articulaciones de la extremidad inferior para llevar a cabo dicho

movimiento.

Los movimientos de la articulacién de la cadera son: flexién, extensién, abduccién, aduccién,

rotacién interna, rotacién externa y circunduccion.



Como se observa en la imagen 1.4 4, la flexién de la cadera es el movimiento que produce el
contacto de la cara anterior del muslo con el tronco, de forma que el muslo y el resto del
miembro inferior sobrepasan el plano anatémico frontal de la articulacién, quedando por delante
del mismo. La amplitud de la flexién varia segtn distintos factores, de forma general, la posicién
de la rodilla interviene en la amplitud de la flexién: cuando la rodilla estd extendida, la flexién

no supera los 90°, mientras que cuando la rodilla estd flexionada alcanza e incluso sobrepasa los

120°. (Sahrmann, 2005)

La extensién dirige el miembro inferior por detras del plano frontal. La amplitud de la extensién
de la cadera es mucho menor que la de la flexién, ronda los 20° (Sahrmann, 2005), estando
limitada por la tensién del ligamento iliofemoral. Cuando la rodilla estd extendida la extensién
es mayor que cuando esta flexionada, esto se debe a que los musculos que realizan el movimiento
pierden su eficacia como extensores de cadera, puesto que han utilizado gran parte de su fuerza

de contraccién en la flexién de la rodilla.

La abduccién dirige el miembro inferior hacia fuera y lo aleja del plano de simetria del cuerpo,
como se muestra en la imagen 1.4 B. La abduccién estd limitada por el impacto éseo del cuello
del fémur con el hueso coxal, por los musculos aductores y los ligamentos ilio y pubofemorales.
Cuando se completa el movimiento de abduccién, el dngulo formado por los dos miembros

inferiores alcanza los 90°, sin embargo, mediante entrenamiento se aumenta hasta 120°.

(Sahrmann, 2005)

Imagen. 1.4. Movimientos de la articulacion de cadera. A) Flexion y extension. B) Abduccion y

aduccion. (Mitchell, 2009)



La rotacién externa es el movimiento que conduce la punta del pie hacia afuera, mientras que la
rotacién interna lleva a la punta del pie hacia dentro como se muestra en la imagen 1.5 4. La

rotacién externa es mayor que la interna, el rango de giro para la rotacién interna es de 30" y de

rotacién externa se logran 60°. (Sahrmann, 2005).

La circunduccién se origina en todas las articulaciones con tres grados de libertad y se debe a la
accién simultinea de los movimientos ya mencionados. En la cadera, el movimiento de

circunduccién dibuja un cono cuyo vértice es la articulacién coxofemoral como se aprecia en la

imagen 1.5B.

1\

1 \\ \

o\

S ;\ \

/]

f

u ‘ \,

| / \-‘.\\

/ f Extension \

& Eg :ﬁih}n
Flexién Abduccion

Aduccion

—

\

—

[ {

/4..»-' @/ t,)

E:‘___ s

Imagen 1.5. Movimientos de la articulacién de cadera. A) Rotaciones interna y externa.

B) Circunduccion. (Mitchell, 2009)

1.3. Misculos que rodean el fémur

Los musculos de la articulacion de la cadera son especiales, ya que su gran tamano y su amplia
seccién transversal en combinacién con el amplio rango de movimiento que tienen hacen que su
origen e insercién converjan en puntos muy cercanos del fémur. Tomar en cuenta los musculos
que rodean la cabeza femoral es importante para el objetivo de realizar un andlisis por elementos

finitos debido a que en uno de los médulos se deben especificar las condiciones de frontera y las

cargas externas si estas existen.



Los musculos forman parte esencial de la determinacién de cargas sobre el fémur debido a que
son estos los actuadores, ya que en conjunto con los ligamentos aportan y dirigen la fuerza al
aparato locomotor para que este se mueva. Por tal motivo es importante estudiar la funcién y
puntos de insercion en la cabeza femoral de cada uno de los musculos involucrados en los

movimientos cotidianos del ser humano.

Los musculos que rodean la cabeza femoral son:

a) Glateo mayor

Se trata del musculo mds grueso y potente de la cadera y tiene la funcién de proporcionar
rotacién lateral al fémur ademds de soportar la pelvis. Se origina desde la superficie

superior del sacro y coxis y se inserta en la cresta glitea de la linea dspera del fémur

(imagen 1.6). (Fernandez, 2006)

Imagen 1.6. Origen e insercién del miisculo ghiteo mayor. (Richardson, 2009)

b) Gliteo medio

El gliteo medio se origina en la cara externa del hueso iliaco, se inserta en el trocinter
mayor del fémur. Este musculo produce la rotacién interna y la flexién mediante sus fibras

anteriores, mientras que con las posteriores la rotacién externa y extensién de la cadera

(immagen 1.7). (Fernandez, 2006)



Imagen 1.7. Origen e insercion del miisculo ghiteo medio. (Richardson, 2009)

c¢) Gliateo menor

Este musculo se sitia en la parte por debajo del gliteo mediano. Se origina en la parte
anterior del hueso iliac. Es un musculo abductor que lleva a cabo la accién flexién y

rotacién interna (imagen 1.8). (Fernindez, 2006)

Imagen 1.8. Origen ¢ insercion del maisculo gliteo menor. (Richardson, 2009)

d) Iliopsoas

Este musculo tiene su origen en la vértebra T12 y en la parte lateral de los discos
intervertebrales desde T12 hasta L4, desciende la regién lumbar para luego unirse al
musculo iliatico e insertarse en un fuerte tendén comun ubicado en la parte anterior del
tubérculo menor. El iliopsoas es el principal flexor del muslo sobre la pelvis, aunque

también confiere rotacién lateral al fémur (imagen 1.9). (Fernindez, 2006)



Imagen 1.9. Origen e insercién del miisculo iliopsoas. (Richardson, 2009)

e) Piriforme

Su funcién es rotar el muslo. Se origina en la cara anterior del sacro. Se inserta en la parte

media del borde superior del trocénter mayor (imagen 1.10). (Fernindez, 2006)

Imagen 1.10. Origen e insercion del miisculo periforme. (Richardson, 2009)

1.4. Biomecidnica de la cadera

Uno de los problemas mds importantes en el diseio de endoprétesis de cadera es la
consideracién equivocada de las cargas a las que estd sometida, por ello la importancia de recabar

informacién correcta acerca de la dindmica de la cadera.

El cuerpo humano estd sujeto a cargas externas ademads de su propio peso y fuerzas debidas a su
misma inercia. Es posible calcular las fuerzas y momentos resultantes de cada seccién del cuerpo
facilmente planteando el caso estitico y ain mids sencillo si se plantea el caso de mayor

solicitacion en el ciclo de la marcha humana, el caso de apoyo simple.



Sin embargo, no es el objetivo de este trabajo plantear un caso estitico ya que lo que se quiere
lograr es llegar a una simulacién de funcionamiento “normal”, es decir, obtener los datos

dindmicos cuando una persona esta realizando actividades cotidianas.

Durante el ciclo de marcha humana, el cuerpo puede estar soportado en uno o ambos pies. En la
fase de apoyo simple, la fuerza resultante transmitida desde el suelo se determina planteando
ecuaciones de equilibrio, sin embargo, segin J. P. Paul en 1967, las cargas que el sujeto
experimenta en dicha fase no son las mayores. Las médximas cargas en las articulaciones de los
miembros inferiores, ocurren en los instantes de transicién entre las fases de apoyo simple y

apoyo doble que se muestran en la imagen 1.11.
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Imagen 1.11. Fases de la marcha humana (Wilkins & Williams, 1981)

Pawels, reporté que las fuerzas ejercidas por los musculos son lo que realmente influye sobre la
carga y distribucién de los esfuerzos en los huesos. Demostré analitica y experimentalmente que

la fuerza resultante sobre la cabeza femoral estd més afectada por los musculos que por el peso

del cuerpo. (Kassi, 2004)



Duda en 1998 y Bitsakos en 2005 estudiaron dos de los eventos mds comunes en la vida

cotidiana que implican movimiento; el caminar y el subir escaleras. Se trata de los dos

movimientos en los que el fémur experimenta las mayores exigencias dindmicas. Los resultados

que reportan fueron obtenidos mediante telemetria y detallan la orientacién de cada fuerza para

cada musculo que rodea la cabeza femoral. Los datos fueron medidos de las repeticiones hechas

por una persona cuyo peso corporal fue de 800 [N]. Las cargas méximas reportadas se muestran

enla tabla 1.1.

Tabla 1.1. Cargas mdximas en los miisculos que rodean la cabeza femoral. (Bitsakos, 2005)

Fuerza [N] X Y Z
Fuerza de contacto en articulacién 617.7 219.3 -2868.7
Glateo mayor -172.3 105.0 203.8
Gliteo medio -92.3 40.4 87.1
Glateo menor -43.2 18.6 33.2
Iliopsoas -3.6 -160.6 158.5
Periforme -110.5 70.1 22.4
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CAPITULO 2
ENDOPROTESIS DE CADERA

Este capitulo estd enfocado a mostrar los avances que se han logrado durante casi 100 afios de
evolucién en prétesis de cadera, las afecciones que padece el paciente para llegar a ser candidato a
este tipo de protesis. Se analizan las caracteristicas de disefio de la endoprétesis tipo Miiller, sus
principales causas de falla reportadas y también se muestran las caracteristicas del cemento usado

para la implementacién de la prétesis en el cuerpo humano.

2.1. Artroplastia de cadera

La artroplastia de cadera es el nombre que recibe el procedimiento de remplazar quirirgicamente
la articulacién de la cadera. Una artroplastia total de cadera consiste en implantar tanto el
componente acetabular como el vistago femoral (imagen 2.1). Un implante de este tipo recibe el

nombre de endoprétesis ya que se coloca dentro del cuerpo.
Durante una artroplastia:

e El dafio en la cabeza femoral es reemplazado por una cabeza femoral metilica unida a
un vistago que es colocado en la parte central del fémur. Este vistago puede ser

unido al fémur mediante un cemento o mediante un ajuste a presién.

e Se inserta un acetibulo esférico de polimero en la cabeza metilica que elimina el

dafio en la superficie femoral.

e El dafo en la superficie del acetabulo es reemplazado por el componente acetabular
que también tiene como funcién servir de cavidad para el polimero y permitir asi

articular los componentes.

11
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Imagen 2.1. Artroplastia total de cadera .(AAOS, 2012)

Las razones por las cuales una persona es susceptible a una artroplastia son variadas. Toda
persona que sufra de un dolor insoportable en la articulacién que interfiera con sus actividades
diarias es candidata. La causa mds comiin para un procedimiento de este tipo es la osteoartritis,
sin embargo, existen algunas otras enfermedades como artritis reumatoide, osteonecrosis,

tumores en los huesos y fracturas de fémur que también ocasionan una artroplastia.

Inicialmente, los doctores habian reservado este procedimiento para pacientes mayores a 60 afos
porque pensaban que las personas mayores realizaban actividades que exigian menor esfuerzo que
los jévenes. Hoy en dia esta prictica quirtirgica es aplicada también a jévenes con artritis juvenil

o que sufrieron de traumatismo en la cabeza femoral.

Sin duda, el objetivo de la sustitucién articular es mejorar la calidad de vida del paciente
consiguiendo una articulacién indolora, estable y con una amplitud de movimientos igual a la de
la articulacion natural. Segin Blundell Jones en 1955, los requisitos que debe cubrir un implante

para cumplir estos objetivos son de tres tipos: quirirgicos, biolégicos y mecanicos.

Los requisitos quirdrgicos son responsabilidad del mismo médico y su capacidad para llevar a
cabo el procedimiento quirurgico. Es necesario que este se someta a una amp]ia capacitacién con
el fin de adquirir los conocimientos y habilidades para lograr una buena insercién del implante
ademds de disponer de experiencia para resolver los percances tales como la preparacién de la

superficie, puesta a punto del cemento 6seo, etc.
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En los requisitos biolégicos es conveniente que no se produzca ninguna reaccién por parte del
cuerpo al introducir material extrafio al cuerpo. Es importante que los productos de desgaste por
la friccién no generen efectos como inflamacién o infeccién en la articulacién que ocasionen una

nueva intervencién quirirgica.

En tanto a los requisitos mecédnicos, la prétesis ideal serd aquella que cumpla con las funciones de
la articulacién lo mds natural posible. El diseio de la prétesis debe estar guiado por tres
consideraciones principales: 1) velocidad de desgaste de los materiales con que se manufactura; 2)
los movimientos que se logran con el implante dentro del cuerpo; y 3) la estabilidad articular y su

fijacion con el hueso.

La importancia de este procedimiento estd reflejada en el nimero de operaciones que se realizan
al afio. Los paises industrializados presentan una incidencia de mas de 150 procedimientos al afio
por cada 100 000 habitantes, asi, cerca de un millén de artroplastias son llevadas a cabo en todo
el mundo al afio. El crecimiento en la incidencia de este procedimiento fue de 25% entre el 2000
y el 2009, esta tendencia continda debido a que la poblacién mundial que llega a la tercera edad

es cada vez mayor y a que los paises no industrializados tienden a dar mds cobertura de salud a

sus pobladores. (OCDE, 2011)

2.2. Historia de las endoprétesis de cadera

La artroplastia total de cadera es el procedimiento quirirgico que abrié camino en el mundo de
las protesis, este padecimiento ha estimulado el reemplazo de otras articulaciones alteradas de

igual forma.

El primer acercamiento a las endoprétesis de cadera fue desarrollada por el cirujano americano
Smith Petersen, dicho autor y sus colaboradores observaron que alrededor de un trozo de vidrio
extraido del muslo de un paciente se habia formado un tejido de caracteristicas parecidas a la
sinovial, con base en estas observaciones, Smith Petersen y sus colaboradores pensaron que si
colocaban un molde de vidrio sobre la cabeza del fémur la sinovial creceria y de esta forma se

conseguiria una artroplastia efectiva.
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En 1923, Petersen efectué su primera artroplastia con un molde de vidrio. Dicho molde sélo era
una forma de remodelar la articulacién esférica mediante la formacién de nuevo tejido sinovial.
Inicialmente se usé baquelita y mds tarde pyrex, ambos materiales mostraban tendencia de

rup tura.

Venable y Stuck en 1931 publicaron un trabajo realizado con aleaciones Cromo-Cobalto-
Molibdeno, ya utilizadas por dentistas en ese entonces, y Smith Petersen utilizé esta aleacién
como sustancia de interposicién. El trabajo de Petersen representa un paso gigantesco en el
concepto de reemplazos de cadera sin embargo su propuesta sélo lograba aliviar el dolor en la
mitad de los casos. Ademds no podia reemplazar deficiencias seas ni corregir anormalidades

anatémicas.

Teniendo en mente la solucién de los problemas que tenia el molde de Smith Petersen, Bohlman
propone el uso de una esfera de Cromo-Cobalto acomodada sobre un clavo con tres aletas, para
reemplazar la cabeza del fémur. En 1939 ese autor habia colocado esa prétesis en tres pacientes.
En 1943, Moore y Bohlman construyeron una prétesis especial de Cromo-Cobalto destinada a
reemplazar los 30 cm superiores de un fémur que habia sido destruido a causa de un tumor de
células gigantes. El paciente vivié tres afios después de haberse realizado la implantacién y murié

por causas ajenas al implante.

En 1946, los hermanos Judet utilizaron una endoprétesis que presentaba una cabeza femoral de
acrilico con un véstago agregado del mismo material. Més tarde este vistago fue modificado con
un refuerzo metidlico y luego, debido al desgaste observado, la parte de acrilico fue reemplazada
por otra de aleacién Cobalto-Cromo. Después de la propuesta de los Judet vinieron nuevas
modificaciones por diversos autores, sin embargo la mayoria fracasé porque poseian una poca

capacidad de soportar las cargas.

A comienzos de los afios 50, Moore, basindose en sus experiencias anteriores, disefia una prétesis
(imagen 2.2) de tallo largo hecha de la misma aleacién Cromo-Cobalto-Molibdeno que usaba
Smith Petersen en sus moldes. El disefio de Moore presentaba unas ventanas para reducir el peso

de la prétesis y para permitir cierto crecimiento éseo a través de las ventanas. Sin embargo, la
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prétesis mostré tendencia al aflojamiento, existia un solo tamafio para todos los fémures y el

viastago era delgado y curvo.

Imagen 2.2. Endoprtesis original de Moore. (Barrack y Rosemberg, 2009)

En los afios sesenta, Sir John Charnley demostré que era posible colocar implantes metilicos
fijados con polimeros acrilicos para reconstruir la articulacién fémur cadera, este concepto de
fijacién rigida fue un paso esencial para mejorar las prétesis intramedulares. La popularidad de la
técnica de Charnley se debe al gran éxito entre los pacientes de avanzada edad; sin embargo entre
los pacientes jévenes el éxito es limitado. Charnley introdujo el uso sistematico del adhesivo
PMMA (Polimetilmetacrilato) para los implantes de cadera, constituyendo lo que probablemente
sea la trayectoria mds exitosa entre los modelos de prétesis total de cadera ya que actualmente se

sigue usando.

Mis tarde Giliberty y Bateman, en 1978, disefiaron una endoprotesis que estaba acompafiada de
una copa interpuesta que permitia un movimiento libre, prétesis bipolar (imagen 2.3). El
fundamento de esta prétesis consistia en reducir la friccién entre la cabeza femoral y el cartilago
del acetdbulo. La unidad femoral podia fijarse con cemento o acomodada a presién. Actualmente,
existen modelos de este tipo que presentan vistagos porosos con el fin de ayudar a la
osteointegracion. La unidad acetabular estd recubierta con polietileno de manera que no existe

contacto metal-metal.
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Imagen 2.3. Protesis bipolar. (Barrack y Rosenberg, 2009)

En 1986, McKee y Farrar realizan remplazos articulares “metal sobre metal” que consisten en un
reemplazo metdlico tanto acetibulo como de la cabeza femoral. Durante muchos afios estos
reemplazos metilicos se utilizaron, sin embargo, en el 15.7% de los casos el paciente requeria una
nueva intervencion debido a la inflamacién (Moscol, 2007). El problema se originaba cuando el
implante era exigido, esto ocasionaba un mayor roce de superficies que desprendian particulas
metilicas o iones metdlicos. Los avances en materiales que han surgido desde entonces a la fecha,
han permitido retomar este tipo de disefios que tienen como principal virtud una larga
durabilidad, aunque su uso sigue generando discusién, prueba de ello es que en el afio 2012 la
FDA (Food and Drugs Administration) organizé un congreso a fin de analizar la viabilidad de

este tipo de artroplastia.

El disefio y fabricacién de implantes de fémur ha mejorado mucho gracias al avance de las
ciencias médicas, el desarrollo de tecnologias de procesamiento de imdgenes, investigaciones
sobre materiales biocompatibles y a la implementacién de mejores métodos de disefio y
manufactura. Sin embargo, hoy en dia existen una gran variedad de disefios de prétesis de cadera,
dicha variedad es debida a que hasta ahora no se ha podido llegar a un disefio que cumpla

integramente todos los requerimientos que conlleva un implante de cadera.
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2.3. Tipos de endoprotesis de cadera

De manera general, los implantes de cadera se clasifican de acuerdo a la forma en que se fijan al
fémur. A diferencia de los implantes dentales, los implantes de hueso cambian la manera en que
se fijan conforme el tiempo transcurre, los dientes permanentes no cambian en el transcurso de la
vida, los huesos carecen de esa ventaja y sufren cambios de manera regular, de tal forma que, en el

transcurso de un tiempo la prétesis estd fija a un hueso distinto de aquél al cual se inserto.

Se distinguen dos formas de unir el implante al hueso y son: 1) mediante un cemento éseo y; 2)
por medio de interferencia o ajuste, a esta segunda forma se le conoce como prétesis no

cementada.

Las prétesis de cadera no cementadas se implantan directamente al hueso mediante la superficie
porosa del vastago femoral y/o el atornillamiento o fijado a presién del cotilo en el acetibulo. La
fijacién a largo plazo, en el canal medular del fémur, se logra por osteointegracién biolégica. En
la actualidad, los vistagos no cementados se recubren con hidroxiapatita, dicho recubrimiento
estimula la osteogénesis del hueso, actuando de puente entre éste y la superficie del véistago. Las
superficies de las prétesis no cementadas suelen ser porosas a fin de alentar el crecimiento de

hueso dentro de los poros y lograr asi un mejor agarre.

Este tipo de fijacién se recomienda en pacientes jévenes, dado que la calidad del hueso es buenay
esto promueve que haya una mejor osteointegracién, por otro lado, los pacientes jévenes tienen
mayor expectativa de vida y mds actividad, estas exigencias son mejor asumidas por este tipo de

prétesis que por los implantes cementados en un largo plazo.

La principal desventaja de las prétesis no cementadas es que requieren un periodo de
recuperacién post-quirdrgica mas cuidadoso y relativamente prolongado, ya que el proceso de

fijacién depende de la estabilidad que se consiga durante el primer mes de convalecencia.

Respecto a las prétesis cementadas, se hace mayor énfasis en el siguiente apartado ya que la

prétesis objeto de estudio de esta tesis se fija al hueso mediante cemento éseo.
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2.4. Prétesis cementadas con polimetilmetacrilato (PMMA).

Los implantes cementados se fijan al hueso mediante un tipo especial de cemento quirirgico con
base en polimetilmetacrilato (PMMA), dicho cemento se inyecta en el canal medular del fémur,
luego el cirujano coloca el implante metilico dentro del canal, fijando de este modo el elemento

protésico.

Hasta principios de los afios ochenta, la fijacién cementada de las endoprétesis de fémur era la
unica forma de fijacién que usaban los cirujanos. Las técnicas de cementado femoral fueron
evolucionando en los afios setenta pasando de la aplicacién manual del cemento a la aplicacién

mediante un sistema de pistola.

En la mayoria de pacientes con artritis de cadera en fase terminal se lograron resultados
duraderos con estas técnicas. Sin embargo, se descubrié que la fijacién con cemento era menos
duradera en pacientes mds jévenes y en pacientes con mayor peso corporal, por esta razén se
suelen emplear prétesis no cementadas en dichos pacientes, especialmente si todavia tienen

reserva de hueso femoral lo que se comprueba mediante un estudio de densidad oésea.

(Rosemberg, 2009)

Durante miés de 40 afios, el material usado como cemento 6seo ha sido el polimetilmetacrilato
(PMMA). El componente basico del PMMA es metilmetacrilato (MMA) que es un derivado
del dcido metacrilico. La sintesis en escala industrial del MIMA fue lograda en los anos 20s en los

laboratorios Rohm and Haas y la primer aplicacién biomédica del PMIMMA fue la fabricacién de

dientes. (Eveleigh, 2001)

Actualmente, la mayoria de los cementos 6seos PMMA en el mercado consisten en un liquido y
un polvo que se mezclan en la sala de operacién hasta adquirir una consistencia pastosa, para
luego ser aplicado en el canal femoral previo a la insercién del material metélico que constituye la

protesis.
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El componente en polvo del PMMA consiste en pequeiias esferas prepolimerizadas de 10 a 105
pm de didgmetro, adicionalmente se agregan microesferas compuestas de sulfato de bario u oxido
de zirconio para hacer visible el cemento a los rayos-X y generalmente, también se adiciona
antibiéticos. El componente liquido estd constituido por un monémero de MMA, un
catalizador, que ademds de ser usado para acelerar la polimerizacién sirve para ajustar las

propiedades del cemento y un estabilizador.

Las caracteristicas de manejo y tiempos de ajuste de los cementos acrilicos requieren de especial
atencién en las cirugfas ortopédicas. Existen cuatro etapas bésicas en el ajuste del cemento 6seo
que inicia cuando el componente liquido se pone en contacto con el componente en polvo: (a) el
periodo de mezcla, (b) el periodo de espera, (c) el periodo de trabajo y (d) el periodo de

endurecimiento.

Cuando el periodo de mezcla inicia, la disolucién del PMMA en MMA incrementa
sustancialmente la viscosidad. Sin embargo, en esta etapa la viscosidad se mantiene relativamente
baja comparada con las etapas siguientes en la polimerizaciéon. En general, luego de tres minutos
de mezcla la viscosidad ronda los 100 Pa.s (Miller, 1992). Al final del periodo de mezcla, el
cemento adquiere una consistencia pastosa y se inicia el periodo de espera para permitir la
desintegracién de las microesferas y el proceso de polimerizacién, se sigue incrementando la

viscosidad y al final de este periodo la mezcla tiene una consistencia pegajosa.

El periodo de trabajo ocurre cuando el cemento es suficientemente pegajoso pero todavia fluye
con el fin de lograr una fécil aplicacién en el fémur. Durante este periodo la formacién de
cadenas de PMMA se sigue dando, ademds se genera una reaccién exotérmica asociada a los
radicales libres que estin presentes en el proceso de polimerizacién. Esto origina que el cemento
sufra una expansién térmica que se debe tomar en cuenta en el ajuste del implante ya que al
enfriarse genera que el PMMA sea mis denso. Durante el periodo de trabajo la viscosidad debe
ser cuidadosamente monitoreada dado que una baja viscosidad podria generar que el cemento sea
removido por la presién sanguinea en el fémur, mientras que una alta viscosidad genera que el

material no fluya hacia todas las cavidades lo que genera una mala fijacién de la pieza metilica.
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El comportamiento de cada cemento varia segin el fabricante, estas variaciones se encuentran
tanto en las propiedades mecénicas como en el tiempo que el cemento toma para el proceso de
polimerizacién que incide también en el tiempo que ocupa en cambiar su viscosidad tal y como se

muestra en la imagen 2.4.
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Imagen 2.4. Grdfica de la viscosidad dindmica en funcion del tiempo para distintos cementos acrilicos comerciales.

(Farrar, 2001)

La etapa final es el periodo de endurecimiento, se logra cuando el proceso de polimerizacién
termina y se inicia el enfriamiento del cemento hasta equilibrar la temperatura corporal. El

tiempo de endureciendo varia segun la marca del cemento. (Gie, 1987)

Es importante decir que la fijacién que proporciona el cemento acrilico depende exclusivamente
del bloqueo mecinico que este propicia entre el implante y el hueso. No existe ninguna adhesién,
es decir, no se comparten moléculas entre el cemento y el implante o el hueso. Por tal motivo, la
tnica propiedad que le permite al cemento realizar un bloqueo mecénico eficaz es su capacidad
de moldearse de manera ajustada a cualquier superficie que se ponga en contacto con este.

Existen tres factores que influyen en el establecimiento y durabilidad del bloqueo mecénico y son:
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a) Comportamiento mecdnico del cemento luego de que el proceso de polimerizacién
finalice.

b) Aspereza, drea de contacto y forma de la superficie o cavidad 6sea.

¢) La capacidad del cemento, atin en su fase pastosa, de establecer contacto y penetrar en la

superficie del hueso. (Ling, 1980)

El comportamiento mecdnico, ademds de estar ligado a las propiedades de cada marca de
cemento, es afectado por el cirujano por una mezcla deficiente o por contaminacién de sangre u

otros tejidos presentes.

La preparacién de la superficie y la capacidad de que el cemento fluya por la cavidad estin
igualmente reguladas por el cirujano mediante el buen acondicionamiento de la cavidad. La
superficie debe quedar limpia y porosa para propiciar un buen agarre del cemento al hueso y se
deben evitar elevaciones que hagan que existan zonas de concentracién de esfuerzos en el

cemento.

2.5. Prétesis de Miiller.

El primer disefio para prétesis de cadera de este tipo fue hecho en los afios 1960’s por el cirujano
ortopedista suizo Maurice Edmond Miiller, a partir de su primer disefio, Miiller desarroll6

muchos otros.

En 1961, Miiller creé una prétesis muy delgada (imagen 2.54), este implante contaba con una
cabeza cubierta de tefl6n y su fijacién al fémur era mediante un ajuste a presién. Luego, en 1963,
usé polietileno para cubrir la superficie de la cabeza femoral e ide6 una nueva geometria a su
disefio original como se muestra en la imagen 2.5B, este nuevo implante se fijaba con cemento
6seo. Dos anos después, Miiller ademas de proponer su primera prétesis de véstago curvo
(imagen 2.5C), introduce un recubrimiento metdlico para la articulacién. Ya en 1970, Miiller hace
un trabajo conjunto con John Charnley para crear un implante exitoso en forma curveada y con

cabeza de polimero que se aprecia en la imagen 2.5D. (Callaghan, 2007)
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Imagen 2.5. Diserios de endoprétesis Miiller A. Afio 1961. B. Afio 1963 C. Ario 1965. D. Afio 1970 (Callaghan,
2007)

En 1977, Miiller presenta su implante de vistago recto (Original M.E. Miiller® Straight Stem)
mis exitoso y que es objeto de estudio de esta tesis. Originalmente estaba hecha de una aleacién
CoCrNiMo pero de 1985 a 1994 se hizo de aleacién Ti6Al4V y actualmente se hace de
Ti6Al7Nb (Moscher 2002). Para su fijacién al hueso se usa cemento acrilico.

Imagen 2.6. Implante metdlico de vdstago recto Miiller. (Callaghan, 2007)
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Esta disponible en cinco tamafios normales y cuatro intermedios, el tamafio correcto es elegido
gracias a que Miiller también ide6 unas plantillas que al ser sobrepuestas en las imédgenes de
rayos-X del paciente puede ser calculado el tamafio éptimo para cada caso. Cuando el tamaiio del
implante es seleccionado correctamente, se logra un buen contacto entre las paredes del canal
femoral que alberga a la medula ésea mientras que los espacios vacios son llenados con el

cemento, esta es la caracteristica que le confiere gran estabilidad.

Entre las caracteristicas de disefio mds importantes se encuentra que posee un dngulo CCD
(caput-collum-diaphyseal) de 135°, este dngulo se da entre el eje axial del vistago y el eje axial de
la cabeza del implante como se muestra en la imagen 2.74. El dngulo CCD juega un papel
importante en la distribucién de la carga, otros modelos de implante que usan diferentes valores
de este dngulo muestran un desempefio muy diferente (Widmer, 2005) . Cuenta con un collar
(imagen 2.7B) que cumple una doble funcién, ya que brinda estabilidad rotacional al ser el apoyo
sobre el hueso compacto del fémur una vez que el implante se deposita en su posicién final, y por
otro lado, sirve para compactar el cemento 6seo durante su colocacién. Esta prétesis esta provista
de dos canales o surcos como se ve en la imagen 2.7C, que tienen la funciéon de dar cabida al
cemento acrilico y ayudar asi a la fijacién mecdnica del metal con el hueso. La superficie metilica

tiene un acabado rugoso fino (fine blasted) que también ayuda a la adherencia del cemento.

(Zimmer, 2011), (Zimmer, 2007)

135°

Imagen 2.7. Caracteristicas de diserio del implante Miiller de vdstago recto. A) A}zgyfa CCD de 135°. B) Collar
en el implante. C) Canales de fijacion, uno de ellos se muestra en la imagen y el otro se encuentra al lado opuesto.
(Callaghan, 2007)
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Con este disefio, Miiller logré conjuntar en el tres aspectos que lo hacen ser exitoso: 1) buen
disefio del componente metilico; 2) disponibilidad de varios tamafios del implante acompafiados
de un método detallado a fin de seleccionar el tamafio correcto para cada paciente y; 3) una

técnica quirdrgica reproducible.

A mis de 30 afios de su concepcion, se tiene registrado un alto indice de efectividad en un rango
que oscila entre 86% y 98% (Acklin, 2001) (Baumann, 2007). En el afio 2003 se registré la
millonésima intervencién quirtrgica de implante del vistago recto en Miinich, Alemania.

(Zimmer, 2011).

2.6. Fallas en la protesis de vdstago recto de Miiller

Aunque la prétesis de véstago recto Miiller logra conjuntar muchas caracteristicas que la hacen
ser exitosa, aun sigue siendo un disefio que presenta fallas. La mayor parte de los implantes de
este tipo falla debido al efecto denominado “aflojamiento aséptico” (“aseptic loosening”), el
20.1% de las protesis implantadas de este tipo han sido catalogadas en riesgo de aflojamiento
aséptico. (Krismer, 1991). Esto significa que un implante inicialmente unido rigidamente al
tejido 6seo circundante, pierde estabilidad apareciendo micromovimientos relativos a dicho tejido
bajo cargas funcionales. Estos micromovimientos dan lugar a reacciones inflamatorias, dolores y
en algunos casos, pérdida de masa dsea por rozamiento, reduciendo la funcionalidad y
eventualmente, dando lugar a la necesidad de una nueva intervencién quirtrgica. Ello supone un

costo adicional elevado para los servicios de salud publicos o privados.

Actualmente, se tiene un conocimiento limitado de los procesos biomecanicos que gobiernan este
aflojamiento, debido a la dificultad y duracién de los ensayos clinicos a largo plazo, que hace muy
dificil el realizar un estudio completo de la influencia de las diversas causas posibles. Sin
embargo, se han realizado simulaciones computacionales que correlacionan resultados simulados
con fallas reportadas en hospitales. Ademis, se han hecho numerosos anilisis estadisticos que

muestran los problemas de aflojamiento en esta prétesis.
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Un estudio que se realizé a pacientes de entre 60 y 75 afos con protesis de véistago recto Miiller,
concluye que, luego de 10 afios de seguimiento, el 80% de las intervenciones quirtrgicas por fallas
en la endoprotesis se deben a aflojamiento aséptico, también se encontré que en el 90% de los
casos con aflojamiento se presentaba una pérdida de cemento 6seo en el canal medular debido al

roce de superficies. (Gordan, 2007)
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CAPITULO 3
ESTADO DEL ARTE

A fin de comparar y buscar alternativas para la solucién de los problemas, tanto en el manejo de
los archivos CAD, como en la paqueteria de elemento finito, en este capitulo se muestran
trabajos en los cuales se enfrentan a retos similares a los que de esta tesis. También se observan
las deficiencias en los trabajos y se proponen mejoras que brinden un mejor acercamiento de la

simulacién al comportamiento real.

3.1 Modelado de hueso con vistagos femorales

En este trabajo los modelos CAD se obtuvieron mediante el escaneado laser del ensamble fisico.
En dicho ensamble el fémur se encuentra con un corte en la zona diafisaria como se muestra en la

imagen 3.1.

Imagen 3.1. Ensamble implante-fémur y escaneado laser 3D. (Garcia, 2012)
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Posteriormente, el implante metilico es sometido al mismo proceso de escaneo para después ser
incrustado en el CAD del ensamble y asi crear la interfaz que forman el metal del implante y las
paredes internas del fémur. Sin embargo, la prétesis que se analiza es cementada, por lo que fue
necesario crear la interfaz cemento-hueso y cemento-metal, no se generé el CAD del cemento
6seo, para resolver esto, se mallé el modelo virtual tanto del fémur como del implante usando una
malla tetraédrica y se seleccionaron los elementos que estaban en contacto con la prétesis, como
se muestra en la imagen 3.24, a fin de crear una particién que permitiera asignarle a esos
elementos las propiedades mecinicas del cemento acrilico. De esta manera se logré tener el

ensamble al cual se le asignaron las propiedades mecénicas y que se muestra en la imagen 3.2B.

Imagen 3.2. A) Elementos vecinos al implante metdlico que conforman el cemento acrilico. B) Ensamble

logrado. (Garcia, 2012)

En cuanto a los datos dinamicos utilizados en la simulacién, se usaron sélo dos fuerzas, la que
genera el musculo abductor de la cadera y la que se genera por el contacto de la cabeza femoral y
la superficie del acetibulo. Estas fuerzas fueron calculadas, segiin la literatura que se consultd.
Durante la marcha humana la articulaciéon del cuerpo soporta un rango de 2.75 a 4 veces su peso
corporal (Weinans, et al., 1994) y este dato ayudé a estimar la fuerza que se produce por el
contacto entre la cabeza femoral y el acetidbulo, mientras que para la fuerza del musculo abductor,
se investigd que llega a producir una carga de hasta 2 veces el peso corporal (Kerner, et al., 1999)

y que la direccién de esta fuerza se encuentra desviada 21° respecto a la vertical como se muestra
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en la imagen 3.3. El valor de peso corporal usado fue de 73 Kg que es el promedio que se obtuvo

de una muestra de pacientes con protesis de cadera cementada.

La superficie formada por el corte del fémur fue restringida de todo movimiento y giro para el

andlisis tal como se aprecia en la imagen 3.3.

A

Imagen 3.3. Condiciones de frontera. (Garcia, 2012)

Los resultados que se obtuvieron de este andlisis muestran dos zonas donde los esfuerzos se
concentran. Segun las conclusiones, estas zonas son debidas al momento que se genera con las
dos fuerzas usadas en el andlisis, en especial la fuerza de contacto en la cabeza femoral, y que
provocan una tendencia de giro en el implante metilico que finalmente se manifiesta en un
marcado contacto del implante con el fémur en las zonas A y B de la imagen 3.4. Este momento

estd simbolizado por la fuerza “F” y la distancia “e” (imagen 3.4).

En el fémur, en el punto de contacto B (imagen 3.4), se aprecia también concentracién de
esfuerzos, mientras que en el punto A, el esfuerzo se aprecia distribuido en toda la zona del fémur

por debajo del punto A.
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Imagen 3.4. Distribucion de esfuerzos en el modelo. (Garcia, 2012)

En este trabajo no se proponen cambios en la geometria de la prétesis, ni cambios en la forma de
ensamblar. El alcance que se propone estd limitado al mostrar la distribucién de esfuerzos y dotar

al lector de una hipétesis de dicha distribucién.

3.2 Comparacién en la distribucién de esfuerzos en vdstagos de diferente conicidad

En el articulo no se especifica el método por el cual fueron obtenidos los modelos virtuales tanto
de las prétesis como del fémur. Sin embargo, estos modelos se aprecian idealizados. El objetivo
del estudio es comparar los estados de esfuerzos variando la conicidad del vastago, por esta razén
el disefio que se analiza debe variar Ginicamente la geometria del vastago. Como se puede ver en
la imagen, estos modelos no fueron obtenidos mediante escaneo laser, se tomé el disefio de
Charnley como geometria base y a partir de este se hicieron las modificaciones en la conicidad

del véstago.
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(c) (d)

Imagen 3.5. a) Vistago recto. b) Vistago conico en vista lateral. c) Vistago conico en vista lateral y posterior.

d) Vistago de seccion conica y conico en vista lateral, posterior. (Abdullah, et al., 2010)

El cemento 6seo fue modelado mediante la extraccion de la superficie del vastago de cada una de
las cuatro prétesis y posteriormente se asigné espesor de 1 mm a dichas superficies, con esto se
asegura una condicién de contacto perfecto entre las intercaras cemento-hueso y cemento-

implante.

Las magnitudes, direcciones y puntos de aplicacién de las fuerzas externas que se simulan fueron
obtenidas de otros trabajos. Estas fuerzas se calcularon para la condicién en que una persona de
800N de peso se encuentra caminando. Los puntos de aplicacion de estas fuerzas se aprecian en

la imagen 3.6.

El fémur en el cual se colocan los implantes para el andlisis se encuentra igualmente idealizado y
se aprecia un corte en la diafisis, en la superficie que forma dicho corte se hizo una restriccién de

tipo empotramiento para el andlisis de elemento finito tal como se ve en la imagen 3.6.
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Imagen 3.6. Condiciones de frontera usados para el andlisis. (Abdullah, et al., 2010)

Para las propiedades mecénicas de los implantes se asumié una aleacién Ti-6A1-4V. En el fémur
se hizo una particién con el fin de asignar diferentes propiedades tanto en la epifisis, en la cual se
aplicaron propiedades de hueso esponjoso, como en la didfisis, en donde se caracterizé como
hueso cortical. A la capa de cemento 6seo se le aplicaron las propiedades mecdnicas del

polimetilmetacrilato. Todos los materiales fueron asumidos como isotrépicos.

Los resultados de las simulaciones se muestran en la imagen 3.7. A modo de conclusién, el
estudio indica que el colocar conicidad en los implantes genera un efecto concentrador de
esfuerzos, ya que las fuerzas que se aplican son dirigidas a lo largo del véstago y estas finalmente
son absorbidas por el fémur. Por esta razén se observa que en los implantes con menos conicidad
(imdgenes 3.7 A y B), no se distingue un punto de concentracién de esfuerzos, més bien en estos
casos los esfuerzos se distribuyen en toda la superficie de contacto, mientras que en los implantes
de mayor conicidad (imdgenes 3.7 C y D) se distinguen claramente édreas de esfuerzos elevados en
especial al final del vdstago ya que es ahi donde un material tan rigido como la aleacién de
Titanio del implante se apoya en el hueso cortical. Sin embargo también se muestran altos
esfuerzos incluso en dreas del mismo implante, esto se debe a que la conicidad minimiza el drea
de contacto del vistago con el fémur y aumenta el esfuerzo al estar expuestos a la mismas

condiciones de carga.
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Imagen 3.7. Distribucion de los esfuerzos en los implantes. A) Vistago recto. B) Vidstago conico en vista lateral.

C) Vistago conico en wista lateral y posterior. D) Vistago de seccion conica y conico en vista lateral, posterior.

(Abdullah, et al., 2010)

El alcance de este trabajo fue reportar el disefio de vistago que genera una mejor distribucién de

esfuerzos con el fin de ayudar al disefio posterior de implantes.

3.3 Andlisis de fatiga para diferentes disefios de prétesis de cadera

En este trabajo se realiza un anilisis por elementos finitos de cuatro ensambles de prétesis
cementadas, se hace énfasis al desempefio del cemento éseo. El objetivo de este trabajo es crear
una correlacién entre los resultados clinicos ya observados, mediante el seguimiento de pacientes
con este padecimiento, y los resultados de los andlisis. Encontrar esta correlacién ayudaria para
que en un futuro se reduzcan las revisiones periédicas a las que los pacientes son sometidos,
mediante la optimizacién en la aplicacién del cemento éseo y/o el perfeccionamiento en el disefio

de las proétesis cementadas.

El 16% de las endoprétesis de cadera presentan alguna falla generada en el cemento. (Stolk,
2007). Debido a este porcentaje de fallas, se decide hacer andlisis de fatiga, reportar las
microgrietas y los puntos de inicio de las mismas para finalmente relacionar los resultados con los

datos estadisticos del hospital que se tomé como muestra.

32



Se evalian cuatro disefios que se muestran en la imagen 3.8. Uno de estos disefios fue creado por
Edmond Miiller, pero se trata del disefio de vastago curvo (imagen 3.8B). La informacién que se
brinda acerca del método de obtencién de los modelos virtuales es que fueron hechas en el

software Rhinoceros®. El fémur virtual fue obtenido mediante un escaneo 3D.

Se aclara que los implantes fueron escalados a diferentes valores con el objetivo de lograr el

tamafo éptimo para cada implante adecuado al fémur que se digitalizo para los anilisis.

)

Imagen 3.8. Implantes usados en el andlisis y sus secciones transversales. A) Implante Lubinus SPII. B) Miiller

curvo. C) Exeter pulido y; D) vdstago Charnley Roundback. (Stolk, 2007)

El cemento se obtuvo mediante la extraccién de la superficie de los vistagos usando el software
Rbinoceros® y la posterior edicién de la superficie con el fin de darle espesor al cemento virtual y

generar el corte que la técnica quirdrgica de cada prétesis exige.

Los datos dindmicos que se usan en el andlisis no se especifican, sélo se explica que se simulan
fuerzas que el cuerpo genera en condiciones de marcha normal, las magnitudes y direcciones de
aplicacién no se aprecian. Se realizan 20 000 ciclos de carga para el andlisis ya que segin sus

fuentes consultadas, este nimero de ciclos corresponden a 8 afios de uso del implante.
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Los resultados de este andlisis, muestran que protesis la Miiller curva es la que mds agrietamiento
presenta como se ve en la imagen 3.9B, las zonas grises representan las zonas donde el cemento
presenta grietas. El implante de Lubinus SPII (imagen 3.94) y Exeter pulido (imagen 3.9C)
presentaron un nuimero similar de grietas pero muestran una localizaciéon de las mismas

completamente diferente.

Los agrietamientos mayores se registraron en los primeros 10 000 ciclos de carga, luego de esto se
lleg6 a una etapa de un lento y constante crecimiento en las grietas. El implante Miller curvo

inicio su agrietamiento en la zona de apoyo del collar en el hueso.

Imagen 3.9. Distribucion de las grietas después de 20 000 ciclos de carga. A) Implante Lubinus SPII. B) Miiller
curvo. C) Exeter pulido y; D) vdstago Charnley Roundback. (Stolk, 2007)
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CAPITULO 4
GENERACION DEL MODELO

En este capitulo se presenta el camino seguido para la obtencién del modelo virtual, desde el
escaneo en 3D de la pieza fisica hasta el ensamble virtual de los tres componentes que se estudian
(implante, fémur y cemento 6seo). Se detalla el procedimiento que se siguié para llegar al archivo

CAD del implante, susceptible a ser analizado en paqueteria de elemento finito.

4.1.  Escaneo laser 3D
La obtencién de un modelo tridimensional CAD que se utilice para realizar el andlisis de su
comportamiento mediante el uso de elemento finito requiere alta precision para que los
resultados sean mds apegados a la realidad. Uno de los métodos mdas usados para realizar
ingenieria inversa y obtener el CAD de objetos fisicos es el empleo de herramientas de medicién
de alta precisién para dimensionar al objeto en estudio y luego llevar estos datos a un software de
modelacién en 3D. Sin embargo, el empleo de esta técnica trae consigo errores debidos a
multiples factores que tienen que ver con la mala calibracién del dispositivo de medicién, errores

de paralaje, etc.

Hoy en dia existe una técnica que reduce las imprecisiones y permite obtener un modelo 3D con
mayor rapidez y que ademads se apega en buena medida a las dimensiones y forma del objeto
fisico. Esta técnica es el escaneo laser y se describe como un método mediante el cual una
superficie se muestrea usando tecnologia liser. Se analiza un entorno u objeto real para tomar
datos sobre su forma. Los datos capturados son usados mds tarde para realizar reconstrucciones
digitales, planos bidimensionales o modelos tridimensionales utiles en una gran variedad de

aplicaciones.
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Este tipo de escdneres rigen su funcionamiento aprovechado las caracteristicas de la luz liser
como que se genera en forma de haz de luz. Este haz tiene un alto grado de coherencia espacial,
por lo tanto se propaga en una direccién bien definida con un haz moderadamente divergente.
Esta coherencia es la razén por la que se puede propagar a lo largo de largas distancias y se

focaliza produciendo manchas de luz muy pequefas.

La luz ldser también tiene un alto grado de coherencia temporal, lo que equivale a una longitud
de coherencia larga. Esto significa que los haces de laser visible tienen un cierto color puro, por
ejemplo rojo, verde o azul, pero no blanco o magenta. Es destacable que una longitud de
coherencia larga introduce una tendencia al fenémeno del ruido del léser, es decir, que se puede
observar un patrén granular caracteristico. Este efecto se observa cuando un haz laser incide en

una superficie metilica.

El resultado de una captura de un escéner es una gran cantidad de puntos en el espacio, cada uno
teniendo unas coordenadas X, Y, Z y normalmente, un valor de reflectividad. Algunos escéneres
proporcionan incluso informacién del color en forma de valores RGB (rojo, verde y azul).
Utilizando complejos algoritmos de modelizacién, los puntos vecinos se conectan para formar

superficies.

Lamentablemente este procedimiento trae consigo algunas imprecisiones en el modelo virtual de
geometria escaneada, estas imprecisiones son conocidas como ruido. La eliminacién del ruido de
los datos de la nube de puntos es muy importante para evitar problemas e imprecisiones al
momento de obtener un modelo virtual sélido. Si el ruido se ha introducido a causa del viento,
superficie de reflexién mala, etc., el modelo contendréd tridngulos que conecten los puntos con

ruido a los puntos correctos. Esto produce una malla distorsionada.
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4.2. Limpieza del modelo
El proceso de escaneo laser presenta como salida un archivo de extensién *.stl (Standard
Triangulation Language) el cual contiene la informaciéon geométrica de la pieza escaneada en
forma de una malla 2D. La malla original que se obtuvo para este caso contiene mds de un millén
de elementos triangulares por lo que fue necesaria una reduccién en el nimero de elementos para
optimizar la malla y lograr cortar los tiempos de cémputo durante la aplicacién del método de

elemento finito.

Este archivo de salida *.stl presenta ademads otros problemas inherentes al proceso de escanear la
pieza. Dichos errores impiden el uso de la prétesis virtual para cualquier tipo de andlisis debido a
pérdidas de informacién en algunas regiones (imagen 4.14) o de abultamientos inexistentes en el

modelo fisico tal como se aprecia en la imagen 4.1B.

Imagen 4.1. A) Ejemplo de zonas con pérdidas de informacion que se manifiestan como cavidades en el modelo.

B) Ejemplo de abultamiento en el modelo.

Para solucionar estos problemas se siguieron varios procesos en distintos softwares. Primero el
archivo fue importado al software netfabb Basic 5.0® en donde se repararon las cincuenta y cuatro
cavidades que presentaba la malla original y se logré una superficie cerrada, como se aprecia en la

imagen 4.2, usando la herramienta de auto reparar superficies.
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Imagen 4.2. Primera correccion en netfabb Basic 5.0% donde se logra una superficie cerrada

Luego de lograr tener el modelo sin cavidades, el siguiente objetivo fue reducir el nimero de
elementos triangulares que conformaban la malla 2D. Para esto se empleé el software libre
MeshLab®, este programa permitié identificar y eliminar los bordes y elementos redundantes para
luego realizar una reconstruccién de la malla mediante el uso del algoritmo “Surface
Reconstruction: Poisson”, este algoritmo varia pardmetros con el fin suavizar algunas zonas
rugosas y ademds disminuir el nimero de elementos en la malla, con esto, se logré reducir de mds
de un millén a cerca de 250 mil elementos triangulares, este nimero seguia siendo grande, sin
embargo el cambio de los pardmetros hacia que las reducciones en el nimero de elementos fueran

muy grandes y por tanto se perdieran algunos bordes que si formaban parte del modelo fisico.

Con las modificaciones hechas hasta este punto, se tenia un modelo virtual sin pérdidas de
informacién y que ya no consume tantos recursos de cémputo para su manejo y edicién ya que se

trata de un archivo mds ligero. Sin embargo, aun presenta los abultamientos.

Para solucionar los abultamientos en el modelo, la malla 2D cerrada y ligera se import6é a un
software de la paqueteria de HyperWorks® llamado HyperMesh®, con este programa se asocié a la
malla una geometria independiente conformada por superficies. Esto permitié aislar las zonas con
abultamientos (imagen 4.34) ya que HyperMesh® divide superficies ficilmente para asi crear
cavidades controladas por el usuario tal como se muestran en la imagen 4.3B. Una vez que se tiene
la cavidad (imagen 4.3B) se vuelve a crear una superficie que la cubra y que ya no presente

abultamientos como se ve en la imagen 4.3C.
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Imagen 4.3. A) Abultamiento original creado con superficies. B) Cavidad generada en la zona de abultamiento.

C) Creacion de una superficie en HyperMesh® para la cavidad sin abultamiento.

Con la creacién de las nuevas superficies se logra un modelo virtual con la misma geometria que
el modelo real. HyperMesh® asocia una malla a un conjunto de superficies independientes de la
misma malla, es decir, si se editan las superficies, la malla se conservard intacta. Por lo tanto,
aunque se haya llegado al modelo correcto con las superficies, la malla sigue teniendo los
abultamientos, por este motivo las superficies corregidas fueron remalladas logrando asi tener

tanto malla como superficies correctas.

El remallado en HyperMesh® permitié una nueva asociacién de superficies con los elementos de la

malla. Estas nuevas superficies son més continuas y suaves como se ve en la imagen 4.4.

Imagen 4.4. Modelo corregido en HyperMesh®
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Este nuevo modelo ya no presenta ningin abultamiento ni cavidad por lo que se considera el
definitivo y susceptible al andlisis por elemento finito. La geometria es exportada con la extension
*.iges que es uno de los tipos de archivo que permite importar Abagus®, el software en el cual se

realiza el anilisis por elemento finito.

4.3.  Operacién virtual
Con el fin de lograr una simulacién més apegada a la realidad, se obtuvieron también los CAD’s
de fémur y del cemento 6seo de PMMA con el propésito de hacer el ensamble de los tres
elementos: prétesis, fémur y cemento 6seo. El modelo de fémur fue obtenido mediante
escaneado laser seguido de la limpieza mediante un proceso similar al realizado para obtener el
modelo de la endoprétesis. El cemento virtual se realizé6 con una operacién booleana entre la

prétesis y el fémur.

Para el ensamble de los tres componentes fue necesario primero modificar el modelo virtual del
fémur ya que para que la prétesis pueda ser insertada se debe hacer un corte y generar una

cavidad.

Segtn las especificaciones del fabricante (Zimmer) del implante, el fémur debe sufrir un corte de
40° (Zimmer, 2011) de inclinacién a la altura del cuello femoral como se ve en la imagen 4.5A4.
Este corte fue hecho en HyperMesh® mediante la definicién de un plano de corte y el resultado se

muestra en la imagen 4.5B.
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Imagen 4.5. A) Croquis de la posicion de la protesis Miiller en el fémur. (Zimmer, 2011) B) Corte en el modelo
virtual con HyperMesh®.

Durante la operacién real, el cirujano crea una cavidad en el fémur con ayuda de una herramienta
llamada “Miiller rasp” que se muestra en la imagen 4.64. Esta herramienta tiene la caracteristica
de tener un mayor tamarfio que la prétesis ademds de estar dotado de una superficie con pequefias
elevaciones que se encargan de desgarrar y drenar la materia que ocupa el espacio que llenard la
protesis. El tamafio mayor de esta herramienta respecto al implante se debe a que estd disefiada
para abrir el espacio suficiente tanto para el cemento 6seo como para la misma prétesis. En
porcentaje, el tamafio de la herramienta es mayor entre un 9% y 15% (Zimmer, 2011) variando

segun el tamafo del implante que se elige para cada paciente.

Con el propésito de simular esta herramienta, se escalé en un 10% el tamafo de la prétesis
virtual, se colocé en la posicién indicada en el manual del fabricante y se realizé, nuevamente con
el software HyperMesh®, una operacién booleana consiguiendo la cavidad en el fémur que se

muestra en la imagen 4.6 B.
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Imagen 4.6. A) Herramienta “Miiler rasp” usada para generar la cavidad en el fémur. (Keppler, 2010)
B) Cavidad generada en HyperMesh®.

Con esto se logré tener listo el modelo virtual modificado de fémur. Posteriormente, se colocé el
implante sin escalar en la misma posicién que el modelo de implante aumentado usado para
generar la cavidad con el objetivo de centrar la endoprétesis en la cavidad y conseguir asi que
existiera un espacio entre las paredes de la prétesis y las paredes de la cavidad, este espacio
conforma el modelo virtual del cemento 6seo, mostrado en la imagen 4.7, obtenido mediante una
operacién booleana en HyperMesh®. En la parte inferior del cemento éseo (imagen 4.7) se aprecia
una geometria que no conserva la forma que se generé con la herramienta “Miiller rasp”, esto es
debido a que el cemento 6seo llena también parte del canal interno del femir en el cual se aloja la

medula 6sea.

Imagen 4.7. Modelo CAD del cemento dseo.
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La unién y la correcta colocacion de los tres elementos: implante metilico, fémur y cemento,
conforman el ensamble al cual se le aplicard el andlisis (imagen 4.8). Con el fin de optimizar los

tiempos de cémputo, se recorto la epifisis distal del modelo de fémur.

Imagen 4.8. Ensamble final.

4.4. Elaboracién del archivo CAE.

Una vez que se logré el ensamble en HyperMesh®, se exporté por separado cada parte del
ensamble para luego ser importados a Abagus®. Los tres archivos CAD se importaron como

s6lidos deformables, sin escalar.

En el médulo “Part”, se crearon de manera automdtica al importar tres partes que fueron

nombradas: Implante, Cemento y Femur.

En este mismo modulo, se creé una particién al CAD del fémur, esto con el objetivo de asignar
diferentes propiedades mecédnicas a una misma parte ya que, como se mostré en la imagen 1.2 de
esta tesis, el fémur estd compuesto por hueso compacto en su diafisis y hueso esponjoso en las

epifisis. Estos dos tipos de hueso muestran propiedades mecédnicas muy diferentes.
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Para realizar la particién en Abaqus®, se definié un plano con un punto y una direccién normal a
dicho plano. El punto que se seleccioné se encuentra justo por debajo del trocinter mayor,
mientras que la normal al plano fue el eje “y” como se muestra en la imagen 4.9. Con esto se logré
aislar la epifisis proximal del fémur en el modelo a la misma altura que se muestra en la imagen

1.2y que representa la divisién anatémica.

Imagen 4.9. Particion en el modelo del femur.

En el médulo “Property”, se aplicaron las propiedades del material y en las regiones que se

muestran en la fabla 4.1.
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Tabla 4.1. Propiedades isotrdpicas y regiones de aplicacion.

Material Médulo de Coeficiente Esfuerzode  Densidad Volumen al
Young (GPa) de Poisson cedencia (Kg/m?) cudl se aplica
(MPa)

Ti6Al7Nb

PMMA

Hueso

€sponjoso

Hueso 16 0.3 130 1800

compacto

*PMMA (Delahay, 2003) (Lee, 2006). 76A4/7Nb (Steineman, 2008) (Barbosa y Button, 2000). Hueso
esponjoso y hueso compacto (Sanzana, 2004).

Para el caso de material ortotrépico en el modelo de fémur, se asignaron las propiedades que se

muestran en la zabla 4.2y 4.3.
Tabla 4.2. Constantes eldsticas de hueso cortical para material ortotrdpico. (Krone, et. al, 2006)

Médulo de Young [GPa] Moédulo de corte [GP] Coeficiente de Poisson

E,=6.88 G, =3.60 ;= 0.45
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Tabla 4.3. Constantes eldsticas de hueso esponjoso para material ortotrdpico. . (Krone, et. al, 2006)

Médulo de Young [MPa] Moédulo de corte [IMP] Coeficiente de Poisson

E,=1352 G1=292 v;=0.3
E; =968 G, =370 v;=0.3
E; =676 G; =505 w3 =0.3

Para la asignacién de las propiedades se crearon secciones sélidas homogéneas y para el modelo
ortotrépico adicionalmente se asignaron los sistemas de referencia para el direccionamiento del

material (imagen 4.10).

<

Imagen 4.10. Sistemas de referencia creados para modelos ortotrdpicos.

En el médulo de ensamble solo se seleccionaron las tres partes. No fue necesario mover ningin
modelo ya que los archivos importados traen consigo la informacién de la posicién con la cual

fueron exportados de HyperMesh®.

En siguiente médulo, “Step”, se creé un solo paso de tipo dindmico explicito con una duracién de
0.3 segundos. Con el propésito de reducir el tiempo de computo, en este paso se usé un factor de
escalamiento de masa de 107. El factor de escalamiento tiene la desventaja de mostrar resultados

aproximados, es por esto que inicialmente se usa un factor de 107 para luego ir descendiendo el
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orden de magnitud hasta llegar a un valor con el cual los resultados del anilisis converjan. Con

esto se obtendra un archivo CAE que optimiza tiempos de cémputo y calidad en los resultados.

Pasando al mddulo “Interaction”, se creé una propiedad de interaccién con un coeficiente de
friccién de 1. Esta propiedad fue asignada al contacto entre el cemento éseo y el fémur. Se creé
una segunda propiedad con coeficiente de friccién de 0.8 y esta fue asignada al contacto entre el

implante de metilico y el cemento de PMMA. (Sanz, 2014)

En este mismo médulo se seleccionaron las superficies en contacto mediante la herramienta de
“Find Contact Pairs” ya que la complejidad de los modelos dificulté la seleccién de las superficies

una a unad.

En el médulo “Load”, se crearon seis fuerzas puntuales, cinco de ellas corresponden a la fuerza
p p

que los musculos ejercen y la sexta es debida al contacto entre la cabeza femoral y el acetibulo. A

fin de transmitir de mejor forma dicha fuerza de contacto, se creé una nueva parte que representa
] P q P

al cotilo. Para la realizacién de esta parte se hizo una particién del modelo del implante en

p p %
HyperMesh®, con este corte se aislé la zona de la cabeza femoral que se encuentra en contacto con
q
la superficie acetabular. El objetivo de este cotilo es lograr en la simulacién una distribucién mds
p ] ar

real de la carga que se experimenta en mencionada zona va que la colocacién de una carga puntual

gaq p yaq gap

no representa de manera adecuada el fenémeno.

El modelo del cotilo fue importado a Abagus® como un “Shell” discretamente rigido, se le asigné
un “Reference Point” y se agregé al ensamble que ya se tenia. En la imagen 4.11 se aprecia la

geometria del cotilo.

Imagen 4.11. Modelo de cotilo.
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Los puntos de aplicacién de las fuerzas originadas por musculos fueron determinados con base en
la informacién de la insercién de dichos musculos, mientras que el punto de aplicacién para la
tuerza de contacto se establecié en el punto de referencia creado en el modelo de cotilo. En la

imagen 4.12 se logran ver los puntos de aplicacién de las fuerzas.

Imagen 4.12. Puntos de aplicacion de la fuerza.

En cuanto a las magnitudes de las fuerzas, se tienen los datos de tres casos que corresponden a los

instantes del ciclo de marcha que experimenta una sola extremidad inferior en una persona de 800

[N] de peso (imagen 4.13).

Imagen 4.13. ) 10% del ciclo de marcha. Apoya del taldn. B) 30% del ciclo de marcha. Apoyo monopadal. C) 45%
del ciclo de marcha. Propulsisn del pie. (Jarrett, 2014)

El caso 1 se trata del 10% del ciclo de marcha. Representa el instante en el que ¢l talén hace
contacto con el piso. Las magnitudes y direcciones experimentadas en esta fase de marcha se

muestran en la fabla 4.4.
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Tabla 4.4. Direcciones y magnitudes de las ﬁzerzas experimentadas en el ﬁ"mm‘ durante el 10% del ciclo de marcha.

(Bitsakos, et al., 2005)

Fuerza [N] X Y Z
Fuerza de contacto en articulacién -857.3 -404.5 -1722.5
Gldteo mayor -234.8 37.6 334.9
Glateo medio -48.4 -26.2 93.7
Glateo menor -10.9 -10 21.4
Iliopsoas 0 0 0
Periforme -75.8 26 35.5

El caso 2 corresponde al instante de apoyo monopodal, 30% del ciclo de marcha. En esta fase la

planta del pie hace contacto total con el piso. Las magnitudes y direcciones experimentadas en

esta fase de marcha se muestran en la 7ab/a 4.5.

Tabla 4.5. Direcciones y magnitudes de las fuerzas experimentadas en el fémur durante el 30% del ciclo de marcha.

(Bitsakos, et al., 2005)

Fuerza [N] X Y Z
Fuerza de contacto en articulacién 861.3 250.8 -2056.9
Gliteo mayor -184.9 85.2 244
Glateo medio -42.2 4 81.7
Gluteo menor -21.5 -7 45.2
Iliopsoas 0.6 -71.5 60.8
Periforme -113.4 61.6 38

Finalmente, el caso 3, que representa el de mayor exigencia dindmica, instante 45% de la marcha

humana. Durante esta fase se da el empuje contra el suelo con la punta del pie. Las magnitudes y

direcciones experimentadas en esta fase de marcha se muestran en la tab/a 4.6.
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Tabla 4.6. Direcciones y magnitudes de las fuerzas experimentadas en el fémur durante el 45% del ciclo de marcha.

(Bitsakos, et al., 2005)

Fuerza [N] X p o Z
Fuerza de contacto en articulacion 617.7 219.3 -2868.7
Gliteo mayor -172.3 105.0 203.8
Gluteo medio -92.3 40.4 87.1
Gliteo menor -43.2 18.6 33.2
Iliopsoas -3.6 -160.6 158.5
Periforme -110.5 70.1 22.4

En este mismo médulo se asigné la condicién de empotramiento a la superficie inferior del fémur

tal y como se ve en la imagen 4.14.

Imagen 4.14. Empotramiento.

Las mallas de los modelos fueron creadas en el médulo de “Mesh”. En el implante (imagen 4.154)

se asigné una malla tetragonal de 107 mil elementos, en el cemento 6seo (imagen 4.15B) 18 mil

elementos y en el modelo de fémur (imagen 4.15C) se crearon 56 mil elementos igualmente de

tipo tetragonales.
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Imagen 4.15. Mallado tetragonal. A) Implante. B) Cemento dseo. C) Fémur.
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CAPITULO 5
ANALISIS DE RESULTADOS

En este capitulo se presentan los resultados obtenidos, utilizando los valores dindmicos
experimentados al 45% del ciclo de marcha que corresponde el caso mis critico, estos datos son
simulados en cuatro variaciones: modelo de fémur isotrépico y ortotrépico y modelo isotrépico y
ortotrépico con implante. Se comparan los estados de esfuerzos de los modelos caracterizados
con materiales ortotrépicos e isotrépicos a fin de establecer la conveniencia de la implementacién
de los materiales ortotrépicos de mayor complejidad que sus homélogos isotrépicos. Se comparan
también los modelos con el implante metilico y los modelos de fémur sano con el objetivo de
estimar el efecto del implante en el estado de esfuerzos y en la distribucién de cargas en el

sistema.

5.1. Validaci6n de resultados.
Al trabajar con la paqueteria de Abagus/Explicit con un paso de tipo dindmico explicito y usando
un factor de escalamiento de masa, obliga a una optimizacién de dicho factor con el objetivo de
obtener resultados vilidos con el menor tiempo de computo posible. Para esto, se hizo variar el
orden de magnitud del factor de escalamiento de masa y se obtuvieron las grificas de energia
interna y energia cinética contra el tiempo. A fin de garantizar que el factor de escalamiento de
masa utilizado arroje los resultados adecuados, la magnitud de energia cinética debe rondar el 5%
del valor de la energia interna, esto segtin el manual de 4bagus®. Para el caso del modelo con el
implante se obtuvo la grifica que se muestra en la imagen 5.1 para un factor de escalamiento de
80 000, mientras que para el modelo de fémur sano se obtuvo la gréfica de la imagen 5.2 con un

factor de 5 000.
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Imagen 5.1. Grdfica de energia interna (azul) y cinética (rojo) contra tiempo. Modelo con implante.
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Imagen 5.2. Grifica de energia interna (azul) y cinética (rojo) contra tiempo. Modelo con de fémur sano.

5.2. Criterio seleccionado para el andlisis de resultados
Al tratarse este andlisis de un ensamble que conjunta materiales ductiles como la aleacién de
titanio de la prétesis y no dictiles como el hueso, surge la necesidad de elegir un criterio que

arroje los mejores resultados para estas condiciones.

En pruebas experimentales con material éseo se ha comprobado que los criterios para materiales
anisotrépicos propuestos por Hill (1948) y Tsai y Wu (1971) responden de mejor manera que el
criterio de Von Mises (1913). Sin embargo, los criterios de Hill y Tsai Wu muestran errores al

aplicarse en materiales ductiles. (Rincén, Ros y Claramunt, 2004)
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Ya que el objeto de estudio de esta tesis es el implante metdlico se opté por emplear el criterio de
Von Mises dado que responde bien con materiales dictiles y también brinda una buena

aproximacién en materiales no dictiles como el hueso.

5.3. Resultados en modelo sin implante

A fin de realizar una evaluacién comparativa de los modelos analizados, se seleccionaron tres
nodos estratégicos ubicados en la cabeza femoral, en la diifisis y en un punto de la metafisis.

Estos puntos se muestran en la imagen 5.3.

d

¥

-

Imagen 5.3. Vista en plano de corte. Puntos comparativos.

Simulando las condiciones de carga mads criticas en la marcha humana, para el caso de fémur sano
con comportamiento ortotrépico, el estado de esfuerzos se muestra en la imagen 5.4. El esfuerzo
que se presenté en la cabeza femoral es de alrededor de 6.5 [MPa] mientras que en el nodo
elegido de la region diafisaria se presenta un esfuerzo de 8 [MPa] aproximadamente como se ve
en la imagen 5.44. Sin embargo, el esfuerzo mas alto se encuentra justo en la zona de inicio de la
particién correspondiente al hueso compacto y su valor ronda los 20 [MPa] (imagen 5.4B), dicho

valor puede deberse al cambio radical de propiedades de hueso esponjoso a cortical.
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Imagen 5.4. Estado de esfuerzos en el modelo de fémur sano ortotrépico. A) Vista corte transversal. B) Vista en
epifisis.
En cuanto a los desplazamientos obtenidos, se aprecia (imagen 5.5) que el mayor es del orden de
1.238 [mm] y se registra en la zona de contacto con el acetdbulo. Sin embargo, es importante

aclarar que en realidad esta zona se encuentra recubierta por cartilago cuya funcién es “absorber”

gran parte los desplazarnientos presentes en esa region.

Mis alld de la zona de contacto del acetibulo con el fémur la magnitud de los desplazamientos

disminuye gradualmente registrando 0.412 [mm] en la regién de la metafisis y 0.309 [mm] en la

difisis.
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Imagen 5.5. Desplazamientos modelo fémur sano ortotrdpico.
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En el modelo de fémur sano con comportamiento isotrépico, el estado de esfuerzos se muestra en

la imagen 5.6. Segun los resultados obtenidos, el esfuerzo maximo presente en la cabeza femoral

es de alrededor de 5.49 [MPa] mientras que en la region diafisaria se presenta un esfuerzo de 7.29

[MPa] (imagen 5.64). Sin embargo, al igual que lo mostrado en el modelo ortotrépico, el esfuerzo

mds alto se encuentra justo en la zona de inicio de la particién correspondiente al hueso compacto

y su valor ronda los 22 [MPa] (imagen 5.6B).
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Imagen 5.6. Estado de esfuerzos en el modelo de fémur sano isotrdpico A) Vista corte transversal. B) Vista en
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epifisis.

Los desplazamientos obtenidos se muestran en la imagen 5.7. Se aprecia que el mayor es del orden

de 0.718 [mm] en la zona de contacto con el acetibulo, 0.1795 [mm] en la metifisis y en la zona

diafisaria el desplazamiento disminuye a 0.1197 [mm].

Imagen 5.7. Desplazamientos en el modelo de fémur sano isotropico.
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Las implicaciones que acarrea el uso de materiales caracterizados como ortotrépicos para
simulaciones numéricas significan una mayor complejidad que para materiales isotrépicos ya que
por un lado, se deben realizar mas pruebas para obtener los datos del material o en su defecto
resulta mds complicado encontrar estudios de caracterizacion de hueso con esta consideracién, y
por otro lado la adicién de modelos ortotrépicos requieren la definicién de sistemas de referencia
con el fin de asignar las direcciones al material, lo cual también se ve reflejado en los tiempos de

COIDPUI'.'O.

Como se visualiza en la imagen 5.8, el esfuerzo méximo que se presenta en el modelo isotrépico es
11% mayor al visto en el ortotrépico. Sin embargo, en la imagen 5.84, se aprecia que el modelo
ortotrépico registra esfuerzos mds elevados que el modelo isotrépico en algunas regiones,
especialmente en aquellas que no se definieron como las direcciones mds rigidas. Este efecto se ve
claramente en la zona de la didfisis en el que el modelo ortotrépico presenta un esfuerzo de 4.89

[MPa] mientras que el isotrépico en la misma regién alcanza 1.88 [MPa].

S, Mises
(Avg: 75%)
+2.171e+07
+1.990e+07
+1.810e+07
+1.630e+07
+1.450e+07
- +1.270e+07
- +1.089e+07
+9.092e+06
+7.2908+06
+5.488e+06
+3.686e+06
+1.884e+06
+8.158e+04

S, Mises

{Avg: 75%)
+1.924e+07
+1.764e+07
+1.605e+07
+1.446e+07
+1.286e+07
+1,127e+07
+9.677e+06
+8.084e+06
+6.490e+06
+4.807e+06
+3.3036+08
+1.710e+06
+1.164e+05

- -

Imagen 5.8. Comparativa en estado de esfuerzos A) Modelo ortotrépico. B) Modelo isotrépico.

Otro aspecto importante de comparacién es la distribucién de los esfuerzos. En la imagen 5.9 se
aprecia que en ambos casos el esfuerzo es distribuido a partir de un punto en la cabeza femoral,
punto de contacto inicial con el cotilo, para luego ser distribuido por todo el largo del fémur. En
las zonas sefialadas con las flechas a y ¢, se observa que el esfuerzo es de compresién registrando

6.49 [MPa] en el modelo ortotrépico y 5.5 [MPa] en el isotrépico.
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Las regiones sefialadas con las flechas b y d muestran zonas con alta densidad de vectores, esto se
debe a las condiciones de frontera en esa zona ya que es ahi donde se aplica la fuerza del gliteo
mayor y donde se hizo la particién para la caracterizacién del material. En términos generales, la

distribucion de la carga es semejante para los dos modelos variando sélo en magnitud.
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Imagen 5.9. Comparativa en la distribucion de esfuerzos A) Modelo ortotrépico. B) Modelo isotropico.

Respecto a los desplazamientos, es ahora el modelo ortotrépico el que muestra los mayores
localizindose en ambos modelos en la superficie de contacto con el cotilo (imagen 5.10). En

términos generales, los desplazamientos en el ortotrépico son mayores al isotrépico en un 40%.
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Imagen 5.10. Comparativa en desplazamientos. A) Modelo ortotrdpico. B) Modelo isotrépico.
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En cuanto a los tiempos de cémputo, el modelo ortotrépico resulta ser 12% mds tardado en
comparacién con el modelo isotrépico, 5.28 horas para el ortotrépico y 4.72 horas para el

isotrépico.

Tabla 5.1. Comparacion entre modelos ortotropicos e isotrgpico en fémur sano.

Region de Modelo Esfuerzo Desplazamiento
analisis mdximo [MPa] madximo [mm]
Ortotrépico 6.5 1.238
Cabeza femoral Isotrépico 5.49 0.718
Diferencia 15.5% 42%
Ortotrépico 20 0.412
Metifisis Isotrépico 22 0.1795
Diferencia 9% 56%
Ortotrépico 8 0.309
Didfisis Isotrépico 7.29 0.1197
Diferencia 8.9% 60%

5.4. Resultados en modelo con implante
Simulando la condicién mis critica que se experimenta en la marcha humana y para el caso de
fémur con implante y comportamiento ortotrépico, el estado de esfuerzos se muestra en la imagen
5.11. El esfuerzo maximo registrado es de 116 [MPa], sin embargo este valor se encuentra en la
zona de contacto con la cabeza femoral del implante y es susceptible a despreciarse ya que segin
el principio de Saint-Venant (1885) indica que los esfuerzos debidos a cargas puntuales se
muestran artificialmente elevados en el entorno inmediato al punto de aplicacién de dicha fuerza,
por lo tanto el esfuerzo miximo es de 47.5 [MPa] ubicindose en regiones de la cabeza femoral.

En la regién distal del implante, el esfuerzo cae hasta 13.79 [MPa].

Una regién importante en el implante es senalada en la imagen 5.114, ya que en esta zona es

donde la prétesis transfiere la mayor parte de la carga al hueso, la magnitud del esfuerzo presente
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en dicha zona es de 40.8 [MPa]. En la imagen 5.11B que muestra la representacién vectorial del
esfuerzo, se aprecia una alta densidad de vectores en la misma zona. Esta misma imagen pone en

evidencia los puntos de alto esfuerzo en la cabeza femoral.
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Imagen 5.11. Estado de esfuerzos en el modelo de fémur ortotrépico con implante. A) Representacién en

magnitud. B) Representacion vectorial.

Los desplazamientos mds grandes se observan en la cabeza femoral y son del orden de 0.178
[mm] (imagen 5.12A). En el hueso, la zona que més se desplaza es la epifisis con 0.102 [mm], la

metifisis presenta un desplazamiento de 0.0766 [mm] hasta caer a 0.0511 [mm] en la diéfisis.

Un punto de anilisis importante en los implantes de cadera son los desplazamientos que presenta
el cemento dseo ya que los micromovimientos son una posible causa de falla. En este caso, como
se observa en la imagen 5.12B, los desplazamientos mds grandes se presentan en la zona mads
proximal con una magnitud de 93.7 [pm], cabe mencionar que esta zona de mayor
desplazamiento es la misma zona de alto esfuerzo que se sefiala en la imagen 5.114. En la zona
media del modelo del cemento, la cual coincide con el inicio de la disminucién de la conicidad en
el vistago, se presenta una nueva regién de desplazamientos cuya magnitud es de 86.9 [pm], y
finalmente, una tercera regién correspondiente al lugar que ocupa la punta del vistago con un
desplazamiento de 80.0 [um]. Estos micromovimientos estdn dentro del rango aceptable ya que

si estos superan los 150 [pm] el implante es propenso a sufrir aflojamiento. (Sobale, et al., 1992)
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Imagen 5.12. Desplazamientos en el modelo de fémur con implante ortotrdpico. A) Ensamble total.

B) Cemento éseo.

Considerando ahora al modelo isotrépico de fémur implantado, el estado de esfuerzos
Unicamente en el implante se muestra en la imagen 5.134. Segtn los resultados obtenidos, el
esfuerzo méximo es de alrededor de 143 [MPa] sin embargo fue descartado por la misma razén
del modelo anterior. El esfuerzo que se registra en la cabeza femoral es de 48.2 [MPa]. En la
imagen 5.134 se sefiala mediante un circulo la zona donde el implante se apoya sobre el fémur, en
dicha zona el esfuerzo ronda los 50 [MPal].
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Imagen 5.13. Estado de esfuerzos en el modelo de fémur con implante isotrépico A) Representacion magnitud.

B) Representacion vectorial.
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En desplazamientos, se distinguen claramente tres zonas en el implante (imagen 5.144), la cabeza
femoral con un desplazamiento de 0.1606 [mm], la regién media del vistago con 0.1071 [mm] y
la punta del véstago con 0.0803 [mm)]. En el cemento 6seo, los desplazamientos bajan
gradualmente desde 93.8 [pm] en su regién mds proximal hasta 61.5 [um] en la zona miés distal,
estos valores se encuentran por debajo de los 150 [pm] que causarian aflojamiento en el implante.
(Sobale, et al., 1992)
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Imagen 5.14. Desplazamientos en el modelo de fémur con implante isotrépico. A) Ensamble total.

B) Cemento éseo.

Comparando ambos modelos con implante, las mayores diferencias se encuentran en el fémur ya
que es este elemento al que se le aplicé la variacién en las propiedades del material. Estas
diferencias se hacen evidentes sélo en la magnitud del esfuerzo. La diéfisis del modelo ortotrépico
(imagen 5.15A4) experimenta un esfuerzo de 2.96 [MPa] mientras que en el modelo isotrépico
alcanza los 5.53 [MPa] en la misma region (imagen 5.15B), esto representa una diferencia de

46%.
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Imagen 5.15. Comparativa en estado de esfuerzos en fémur implantado. A) Modelo ortotrdpico. B) Modelo

isotragpico.

En la imagen 5.16, se aprecia la manera en que la carga se distribuye a través del fémur. La
principal diferencia en la distribucién se localiza en la epifisis ya que el modelo ortotrépico
registra una menor densidad vectorial en los puntos sefialados mediante las flechas comparado
con los vectores que se sefialan con las flechas en la imagen 5.16B. En esta misma imagen se
observa que la distribucién en el punto donde se apoya la punta del vistago es muy similar en

ambos casos.
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Imagen 5.16. Comparativa en distribucion de esfuerzos en fémur implantado. A) Modelo ortotrépico. B) Modelo

isotrgpico.
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En desplazamientos, se muestra una diferencia en la regién de la epifisis ya que en el modelo
ortotrépico (irmagen 5.17A) se tiene un desplazamiento de 0.1022 [mm] mientras que el modelo
isotrépico (imagen 5.17B) se registra 0.0535 [mm], es decir, existe una diferencia de 47% en dicha
zona. Sin embargo, en la diafisis los desplazamientos muestran una diferencia menor, esto debido
a que en el modelo ortotrépico se presenta 0.0766 [mm] en desplazamiento y en el modelo
isotrépico 0.0803 [mm] lo que representa una diferencia de sélo 4.6%. Esta situacién es atribuible
a que la direccién mads rigida asignada en la zona diafisiaria del modelo ortotrépico coincide con

la direccién de la carga.
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Imagen 5.17. Comparativa en desplazamientos fémur implantado. A) Modelo ortotrdpico. B) Modelo isotripico.

El tiempo de cémputo nuevamente fue mayor para el modelo ortotrépico siendo de 11.2 horas

mientras que para el modelo isotrépico fue de 9.19 horas, lo que significa una diferencia de

17.9%.
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Tabla 5.2. Comparacion entre modelos ortotrdpicos e isotrdpico en fémur con implante

Region de Esfuerzo Desplazamiento
andlisis méximo [MPa] médximo [mm]
Ortotrépico 47.5 0.178
Cabeza femoral Isotrépico 48.2 0.1606
Diferencia 1.45% 9.7%
Ortotrépico 4.43 0.0766
Metifisis Isotrépico 5.52 0.0803
Diferencia 19.7% 4.6%
Ortotrépico 2.96 0.0512
Diifisis Isotrépico 5.53 0.0535
Diferencia 46.5% 4.3%

5.5. Efecto del implante en el estado de esfuerzos y distribucién de la carga

Con el objetivo de evaluar los cambios que se presentan en el fémur cuando estd implantado con
una proétesis Miller, se compararon los modelos de fémur sin implante y con implante, para esto,
se eligieron los modelos ortotrépicos ya que un aspecto importante de esta evaluacién son los
desplazamientos y los resultados observados en los modelos isotrépicos se desvian de manera
considerable si se comparan con los ortotrépicos. Es decir, se asumen como mis exactos los
resultados obtenidos con los modelos ortotrépicos debido a que este modo de modelar el hueso
estd mas apegado a la realidad y los resultados avalan que considerar el modelo isotrépico seria un

error ya que las diferencias numéricas son considerables como se observa en las fablas 5.1y 5.2.

En la imagen 5.18, se muestran los estados de esfuerzos en el hueso considerando modelos
ortotrépicos. Como se aprecia, los esfuerzos en la epifisis del fémur implantado son practicamente
despreciables, esto se debe a que el implante absorbe inicialmente la carga y luego la distribuye

sobre un drea mayor, esto reduce el esfuerzo en la regién circundante al implante.
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En la regién de la didfisis se muestra una distribucién similar del esfuerzo sélo que las
magnitudes son diferentes, en el modelo de fémur sin implante se registran 6.3 [MPa] en la

diéfisis y en el fémur implantado 3.03 [MPa] en la misma zona.
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Imagen 5.18. Comparativa de esfuerzos. A) Modelo sin implante B) Modelo implantado.

En imagen 5.19, la distribucién de esfuerzos en el modelo implantado se muestra por separado
hueso (imagen 5.19B) e implante (imagen 5.19C), ya que colocarlos en una misma imagen no
permite apreciar con claridad la distribucién en el fémur debido a las diferencias en el orden de

magnitud de los esfuerzos entre estos dos elementos.

La imagen 5.19B muestra en un circulo rojo una zona de alta densidad vectorial que no estd

presente en el modelo sin implante, inicia en el punto donde la conicidad del implante es mayor.

En la imagen 5.194, se senala en un circulo azul una zona de compresién que no estd presente en
la misma zona del hueso con implante (imagen 5.19B), sin embargo, esta regién de compresién
reaparece en el implante metdlico como se aprecia en el circulo azul de la imagen 5.19C. Este
hecho indica que la colocacién del implante cambia totalmente la manera en la que se distribuye

la carga en el sistema.
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Imagen 5.19. Comparativa en distribucion de esfuerzos. A) Modelo sin implante B) Fémur del modelo
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implantado. C) Vistago metdlico.

Los desplazamientos mds grandes se dan en la epifisis de ambos modelos, sin embargo, las

magnitudes de estos son muy diferentes. El desplazamiento en el cuello femoral en el modelo sin

implante es de 0.619 [mm] mientras que en el implante se tienen 0.125, es decir, varian en 79.8%

en esa zona (imagen 5.20). Esto se explica con las diferencias en la rigidez de ambos materiales,

titanio y hueso esponjoso.
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Imagen 5.20. Comparativa en desplazamientos. A) Modelo sin implante B) Modelo implantado.
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5.6. Conclusiones
El escaneo laser es una manera muy precisa de obtener un modelo CAD de una pieza fisica, y
aunque la puesta a punto del modelo de salida s#/ del escaneo para ser susceptible a la aplicacién
del método por elemento finito es muy tardada y en el proceso de limpieza de malla finalmente se
pierde una pequefia parte de la geometria de la pieza, no existe otra forma que brinde los modelos

CADencel tiempo y exactitud que este método.

Los modelos ortotrépicos son poco usados en el andlisis por elemento finito de implantes, esto
por lo simple que resulta caracterizar materiales isotrépicos y sobre todo por los recursos de
computo que se ahorran con esto. Sin embargo, la implementacién de este tipo de modelos
brinda una mayor exactitud de gran importancia en tépicos como este que exige un cilculo de
desplazamientos en escalas micrométricas a fin de garantizar el buen funcionamiento del

implante.

Los resultados de comparar los modelos con y en ausencia de implante, muestran una gran
dispersion, se atribuye este hecho a que la presencia del implante y el cemento éseo cambian por
completo la manera en que se distribuye la carga, aunado a esto, la enorme rigidez de la aleacién
de titanio comparada con la del hueso esponjoso minimiza gran parte de los desplazamientos y la
geometria del implante distribuye la carga en una mayor drea lo que en consecuencia disminuye el

esfuerzo.

El implante analizado, mostré un comportamiento aceptable ya que no presentd, en ningin caso,
micromovimientos mayores a 150 [pm] en la interfaz con el cemento éseo. Desplazamientos

mayores a este valor son la condicién necesaria para la falla del implante por aflojamiento.

Como futura mejora se propone realizar una limpieza del implante que englobe toda la pieza en
una sola superficie ya que el modelo que se obtuvo de HyperMesh® constaba de 15 superficies.
Esto a la hora de mallar el implante en malla 3D resulté problematico dado que Adagus® tomaba
los limites de mencionadas superficies como referencias para insertar los nodos, este hecho
originaba que algunos elementos presentaran una mala relacién de aspecto por lo que fue

necesario optimizar los parimetros del mallado en varias ocasiones.
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Otra propuesta de mejora estd en realizar una mejor particion en el fémur para la asignacién de
propiedades de hueso cortical y esponjoso. En la realidad estd “particién” no es repentina como se
hizo en esta tesis si no que es gradual, por tanto se propone realizar al menos una particién mas
entre las ya existentes, asigndndole a esta nueva particién propiedades intermedias entre las de

hueso esponjo y las de cortical.

Es importante también la realizacion futura de una simulacién de cargas ciclicas con los datos
dindmicos que muestran en el capitulo 4 de esta tesis con el objetivo de evaluar el

comportamiento en una condicién de fatiga.

Finalmente, la futura comparacién de los resultados de estos andlisis con los que se obtengan de
otras geometrias dard al disefiador de prétesis de cadera valiosa informacién acerca de las virtudes
y defectos de cada una de los implantes analizados ayuddndole a tomar decisiones basadas en
estudios técnicos y no en la experiencia como se ha venido haciendo. Como resultado de esto,
obtener un implante que elimine las carencias de las prétesis actuales, por lo menos desde el

punto de vista netamente mecanico.
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