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PROLOGO

Mientras se esté de pie, todo el peso de la cabeza, brazos y térax es transmitido a través
de la columna lumbar y transferido a la cadera. Ademas, esta articulacion permite realizar
todos los movimientos requeridos por las actividades diarias. Sin embargo, la cadera
puede ser afectada por enfermedades tales como osteoartritis, artritis reumatoide,
necrosis avascular y osteoporosis, las cuales pueden causar dolor y restringir el
movimiento del paciente. La artroplastia total de cadera (THA) tiene como objetivo
reemplazar la articulacion al remover las areas de hueso afectadas vy, asi, recuperar la
movilidad de la cadera.

El objetivo de este trabajo fue generar un modelo del fémur humano que reproduzca de
manera fiel su anatomia, considerando los distintos tejidos 6seos presentes: hueso
cortical y hueso trabecular. Ademas, determinar las zonas susceptibles a resorcion o
densificacion ésea en el fémur después de la THA con dos vastagos distintos: el vastago
Spotorno® y una version recortada de éste. Para lograr esto, se realizaron analisis de
elemento finito en donde se utilizaron, como condiciones de frontera, las cargas
presentes en la cadera durante cuatro actividades diarias: bajar escaleras, subir
escaleras, caminar rapido y caminar lento.

En el capitulo uno se describe brevemente la anatomia y biomecéanica de la cadera, asi
como las enfermedades que la afectan. También se explica la clasificacion de los
dispositivos usados en la THA y los parametros usados para seleccionarlos. Por ultimo,
se describen las caracteristicas principales de los vastagos Spotorno® y Brevius®.

En el capitulo dos se presentan los trabajos de otros autores que han realizado analisis
similares al de este trabajo con el fin de identificar sus metodologias y los resultados que
obtuvieron. Las variables mecéanicas revisadas en estos trabajos son: el esfuerzo de Von
Mises, la deformacién equivalente y la densidad de energia de deformacion; siendo el
esfuerzo de Von Mises la variable utilizada en este trabajo.

En el capitulo tres se presentan las modificaciones realizadas a los modelos del fémur y
del vastago Spotorno® proporcionados por la UDIATEM. Ademas, se realiz6 la THA de
manera virtual siguiendo las recomendaciones del fabricante con el fin de tener modelos
fieles a la realidad. También se describen las cargas de cada actividad, asi como su
duracion en el analisis, las cuales sirvieron como condiciones de frontera para el estudio.

En el capitulo cuatro se describen los resultados obtenidos en los andlisis y se revisan
los casos de manera separada: fémur sano, fémur con protesis Spotorno® y fémur con
prétesis Spotorno® modificada. Después, se hace una comparacién entre ellos y se
obtienen las zonas susceptibles a un proceso de remodelacion ésea.

En el capitulo cinco se concluye con base en los objetivos propuestos y se proponen
trabajos a futuro para mejorar la fidelidad del modelo.
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CAPITULO 1
ANTECEDENTES

1.1 Anatomia de la cadera.

La articulacion de la cadera esta formada por la unién de tres huesos: el ilion, el isquion
y el pubis. Estos tres huesos forman el acetabulo (figura 1.1), el cual es una cavidad que
actlia como una cuenca para articularse con la cabeza del fémur (figura 1.2). Esto resulta
en una articulacion multiaxial, fuerte y estable.
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Figura 1.1 A) llion B) Isquion C) Pubis (3D4Medical, app Complete Orthopedic)

Figura 1.2 Articulacion de la cadera (3D4Medical, app Complete Orthopedic)

El fémur humano es el hueso mas largo y mas resistente del cuerpo. Su longitud es
necesaria para satisfacer las condiciones biomecanicas de la marcha y su resistencia
ayuda a transmitir fuerzas musculares y de soporte del peso del cuerpo. Es cilindrico en
toda su longitud y curvo en su porciéon media.

El fémur se puede dividir en tres partes: proximal, medial y distal. En la parte proximal se
encuentran la cabeza y el cuello femorales, y los trocanteres mayor y menor. El cuello
femoral conecta a la cabeza con el resto del fémur en un angulo de aproximadamente
125°. Si este 4ngulo es mayor, resulta en una condicién llamada coxa valga; y si es
menor, resulta en coxa vara (Wasielewski et al., 2015). La porcién distal del fémur es
mas larga que la proximal y consiste de dos condilos que forman la mitad superior de la
articulacion de la rodilla. En la figura 1.3 se muestra una imagen del femur y sus
caracteristicas.
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Figura 1.3 A) Caracteristicas anatomicas del fémur B) Curvatura medial del fémur.
(3D4Medical, app Complete Orthopedic)

1.2 Hueso cortical y hueso trabecular.

En el nivel macroscopico, las dos estructuras mas aparentes son la del hueso cortical y
la del hueso trabecular. El hueso cortical consiste en unidades laminares densas,
paralelas y concéntricas llamadas osteonas. Cada una de éstas es irrigada e
interconectada por un sistema de canales Haversianos y de Volkmann, asi como por
canaliculos. El hueso cortical esta cubierto por el periostio en el exterior y por el endostio
en el interior, las cuales son capas de tejido conectivo.

Por otro lado, el hueso trabecular esta formado por una red de placas y barras lamelares
con menor densidad, homogeneidad y paralelismo. Este tipo de hueso es alimentado por
difusidn gracias a la médula ésea que lo rodea, ya que no cuenta con vasos sanguineos.
El hueso cortical siempre rodea al trabecular pero la resistencia y el grosor de la capa
depende de la localizacion anatomica. En la figura 1.4 se observa el esquema de un
hueso largo en donde se muestran ambos tipos de tejido.
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Figura 1.4 Esquema de la diafisis de un hueso largo (Megias et al., 2017)

En el caso especifico del fémur se observan ambas estructuras; en la region proximal se
encuentra el hueso esponjoso y se puede identificar por su apariencia de barras
(trabéculas), por otro lado, el hueso cortical se encuentra recubriendo la parte externa de
todo el fémur y extendiéndose hacia la porcidbn media para formar la diéfisis femoral
(figura 1.5).
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Figura 1.5 Seccién transversal del fémur proximal donde se observan los huesos cortical y
trabecular. (Bankoff, 2007)

1.3 Biomecanica de la cadera.

Mientras se esta de pie, todo el peso de la cabeza, brazos y torax es transmitido a través
de la columna lumbar y transferido al sacro y al ilion; después es llevado al acetabulo y
al cuello femoral. Esto es logrado mediante estabilizadores estaticos y dinamicos que
previenen la dislocacién de la articulacion y mantienen al cuerpo en balance. Ademas, la
cadera debe ser altamente dinamica para permitir los movimientos requeridos en las
actividades diarias del cuerpo humano.

Los ligamentos tienen un papel crucial durante todo el rango de movimiento y en
posiciones diferentes de la articulacién. Los tres ligamentos mas importantes son: el
iliofemoral, el isquiofemoral y el pubofemoral (figura 1.6). El ligamento iliofemoral provee
la mayor cantidad de estabilidad estatica mientras se estd de pie al oponerse a la
hiperextension, rotacion externa, aduccion y traslacion frontal de la cabeza femoral. Por
otro lado, el ligamento isquiofemoral resiste la rotacion interna y estabiliza la aduccion de
la cadera cuando ésta se encuentra flexionada. Por ultimo, el ligamento pubofemoral
resiste la traslacion lateral, asi como la abduccion excesiva.
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Figura 1.6 A) Ligamento iliofemoral B) Ligamento isquiofemoral C) Ligamento pubofemoral
(3D4Medical, app Complete Orthopedic)

Existen muchos musculos que estan involucrados en la movilidad de la cadera y pueden
ser agrupados dependiendo del tipo de movimiento que producen. Los musculos psoas
e iliacus son los flexores mas importantes junto con el tensor fascia latae que no es tan
poderoso como los primeros.



Los gluteus maximus, medius y minimus funcionan como extensores y como rotadores
externos. Ademas, el gluteus medius es el abductor principal y es asistido por el piriformis
y el tensor fascia latae. El muUsculo adductor magnus es el aductor que produce mas
fuerza y es complementado por el gluteus maximus. Los origenes y los puntos de
insercion en el fémur de éstos y otros musculos se muestran en la figura 1.7.
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Figura 1.7 Puntos de insercion y origenes de algunos de los masculos involucrados en el
movimiento de la cadera. (Wasielewski, 2015)

La cadera tiene movimiento con seis grados de libertad. Los ejes rotacionales estan
descritos en términos de abduccion/aduccion o rotacién alrededor del eje
anterior/posterior (eje x); rotacion medial/lateral o rotacién alrededor del eje
vertical/longitudinal (eje y) y flexion/extension o rotacion alrededor del eje medial/lateral
(eje 2). En la figura 1.8 se muestra una representacion de estos movimientos de la
cadera.
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Figura 1.8 A) Abduccién/aduccién B) Flexion/extension C) Rotacion medial/lateral (Dutton,
2012)

El rango de movimiento promedio en la cadera sana se muestra en la tabla 1.1 sin
embargo, la marcha en terrenos con desniveles, subir y bajar escaleras, sentarse en una
silla o cruzar las piernas incrementara la necesidad del rango de movimiento mas alla de
lo necesario para la marcha normal. Las estructuras Oseas determinan los limites
absolutos de movimiento de la articulacion mientras que los componentes de tejido
blando (ligamentos, musculos, etc.) determinan los limites in vivo.



Tabla 1.1 Rangos promedio de movimientos de la cadera. (Huffaker et al., 2015)

Movimiento Rango promedio Marcha en terreno
nivelado
Aduccién/abduccion 25°/50° 5°/5°
Rotacion interna/externa 90°/70° 5°/5°
Flexién/extension 140°/30° 30°/10°

1.4 Enfermedades de la cadera.

La osteoartritis (figura 1.9) es una condicion degenerativa asociada con el desgaste del
cartilago que recubre los extremos de los huesos. Este cartilago absorbe las cargas a
las que se somete la articulacion y los protege de algun dafio. Mientras el cartilago se
degenera, los huesos se rozan causando dolor y restriccibn de movimiento.

Figura 1.9 Representacion de la osteoartritis en la articulacion de la cadera. (3d4Medical, app
Complete Orthopedic)

La artritis reumatoide (figura 1.10) es otra forma crénica de artritis en la que la membrana
sinovial se inflama y se engrosa causando dolor e hinchazén seguidos de degeneracién
y desfiguracion del hueso y del cartilago.

Figura 1.10 Representacion de la artritis reumatoide en la cadera. (3D4Medical, app Complete
Orthopedic)

La necrosis avascular (figura 1.11) es una enfermedad que ocurre cuando los tejidos
0seos mueren, lo que da como resultado el colapso del hueso. Esta condicidn es causada
por la falta de irrigacion sanguinea al hueso.



Figura 1.11 Representacion de necrosis avascular en el cuello femoral. (3D4Medical, app
Complete Orthopedic)

La osteoporosis (figura 1.12) se caracteriza por una pérdida importante de hueso
trabecular lo que causa que el tejido 6seo se vuelva fragil y susceptible a la fractura.

| -

Normal Osteoporosis

Figura 1.12 Comparacion entre hueso trabecular sano y hueso trabecular con osteoporosis.
(https:/lwww.webmd.com/osteoporosis/ss/slideshow-osteoporosis-overview)

Los pacientes que presentan cualquiera de estas enfermedades pueden optar por
reemplazar de manera total la articulacion de la cadera. La artroplastia total de cadera
remueve las areas de hueso que han sido dafiadas y, ademas, permite la realizacién de
actividades que no eran posibles debido al dolor y la rigidez en la articulacion.

1.5 Artroplastia total de cadera (THA: Total Hip Arthroplasty).

La artroplastia total de cadera consta de dos partes principales: los componentes
acetabular y femoral (figura 1.13). EI componente acetabular es una copa hemisférica
con un recubrimiento que actia como superficie de soporte. EI componente femoral
reemplaza a la cabeza femoral. Las complicaciones mas comunes que se presentan
después de la THA son: infeccién, dislocacién, osteopenia y aflojamiento aséptico.
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Figura 1.13 A) Componente acetabular B) Componente femoral (The Ottawa Hospital, 2016)



1.6 Clasificacion de dispositivos de THA.

Las técnicas de fijacion de los dispositivos de THA son disefiadas para que éstos se
anclen al permitir o estimular la osteointegraciébn o para que sean cementadas en
posiciéon utilizando PMMA. Cabe aclarar que, para este trabajo, se hara énfasis en las
prétesis no cementadas.

1.6.1 Protesis cementadas.

Las proétesis cementadas (figura 1.14) fueron las primeras en aparecer para realizar THA.
Estas son fijadas en su posicion mediante un cemento 6seo que ayuda a anclar el
vastago al hueso. A pesar de que se obtienen excelentes resultados clinicos con este
tipo de protesis, existen complicaciones provocadas principalmente por el cemento éseo.
El cemento mas usado es el PMMA y éste se degrada con el paso del tiempo. La
acumulacion de restos de PMMA causa inflamacion y, subsecuentemente, el
aflojamiento de la protesis. Sin embargo, esta técnica de fijacién es usada ampliamente
y es recomendada para pacientes mayores de 65 afios 0 para pacientes que no tengan
las suficientes reservas de hueso sano para asegurar la estabilidad primaria.
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Figura 1.14 Proétesis cementada. (https://sunshineortho.com.au/anterior-cruciate-ligament-
injuries/thr-008/)

1.6.2 Prétesis no cementadas.

La alternativa no cementada fue desarrollada para eliminar los problemas asociados con
el uso del cemento. En las décadas de los 70s y 80s se desarrollaron las superficies para
crecimiento de hueso para la THA. Se determin6 que la adicion de pequefios poros de
titanio o cobalto a la superficie del implante permitiria el crecimiento de hueso
dependiendo del tamafio del poro de la estructura (100 - 400 um (Chatrath et al., 2015))
y del movimiento relativo entre el implante y el hueso.

La respuesta fisiolégica a un implante con un recubrimiento poroso para osteointegracion
insertado en el hueso se asemeja al proceso curativo de las trabéculas, en donde se
forma nuevo tejido para ocupar los espacios entre los poros (figura 1.15). Por otro lado,
cualquier movimiento en la intercara entre el hueso y el implante (mayor a 150 um
(Chatrath et al., 2015)) puede inhibir, prevenir o retrasar el crecimiento de hueso entre
los poros.



Figura 1.15 Formacion de hueso alrededor del vastago Spotorno. (Zimmer GmbH, 2008)

Un gran problema cuando se utilizan prétesis no cementadas con recubrimiento poroso,
en particular aquellas que son largas y muy rigidas, es la osteopenia por desuso (stress
shielding). Esto se produce ya que, si el vastago esta firmemente anclado al hueso por
osteointegracion, el fémur estara expuesto a niveles de carga menores debido a la rigidez
de la prétesis, la cual evita la deformacion del tejido 6seo. De acuerdo con la ley de Wolff,
el hueso se adapta para transmitir de mejor manera la carga que soporta el tejido.

1.7 Parametros de seleccion de protesis.

En 1985 se establecio un protocolo basado en cuatro parametros clinicos y radiolégicos
para ayudar en la decision de utilizar un vastago cementado o uno no cementado. A cada
uno de los parametros se le asigna una puntuacion y la suma de éstos ayudara al cirujano
a decidir cudal es la mejor opcion.

e Edad (tabla 1.2): en términos generales, y con base en el punto de vista biolégico
de la edad, se puede decir que se prefiere el uso de una protesis no cementada
para pacientes menores de 50 afios y una prétesis cementada para pacientes
mayores a 70 afos.

Tabla 1.2 Puntos que se le atribuyen al parametro de la edad. (Zimmer GmbH, 2011)

Puntos asighados
>70 afos 4

61 -70 afnos 2

51 — 60 afios 1
<50 afos 0

e Género (tabla 1.3): generalmente, las mujeres mayores tienen una peor calidad
del hueso debido a la osteoporosis causada por la menopausia.

Tabla 1.3 Puntos que se le atribuyen al pardmetro del género. (Zimmer GmbH, 2011)

Puntos asighados
Mujeres 1
Hombres 0




e Osteoporosis (tabla 1.4): ésta representa una desventaja ya que no permite
generar la estabilidad primaria necesaria para la osteointegracion del implante

en el fémur. Con base en el indice de cuello femoral se definen cuatro grados de
osteoporosis.

Tabla 1.4 Puntos que se le atribuyen al parametro de la osteoporosis. (Zimmer GmbH,
2011)

Puntos asignados
Severa (Singh 1-2) (figura 1.16)
Moderada (Singh 3-4) (figura 1.17)
Leve (Singh 5-6) (figura 1.18)
Fisiolégica (Singh 7) (figura 1.19)

O, IN A~

Figura 1.16 Osteoporosis severa donde la mayoria de las trabéculas principales y
secundarias han desaparecido. (Zimmer GmbH, 2011)

Figura 1.17 Osteoporosis moderada donde hay una desaparicién parcial de las trabéculas
principales. (Zimmer GmbH, 2011)

Figura 1.18 Osteoporosis leve donde solo las trabéculas secundarias han desaparecido.
(Zimmer GmbH, 2011)



Figura 1.19 Las trabéculas son densas y llenan el cuello femoral. (Zimmer GmbH, 2011)

e La anatomia femoral (tabla 1.5): el indice morfo-cortical (MCI) da informacion
acerca de dos variables que no siempre se relacionan una con la otra; la
morfologia del fémur y el espesor de la corteza cortical. La formula para calcular
el MCl es:

CD

MCI = —
AB

Donde:

CD = distancia entre las fronteras de la corteza lateral y medial a la altura de la punta
del trocanter menor.

AB = es el didmetro del canal medular medido 7 cm por debajo de la linea CD (figura
1.20).

Tabla 1.5 Puntos que se le atribuyen al pardmetro de la anatomia femoral. (Zimmer GmbH,

2011)
Puntos asignados
MCl<2.2 4
MCI > 2.3 2
MCI > 2.7 1
MCl=3 0

-
*
{ 2°]

Figura 1.20 Lineas CD y AB necesarias para calcular el MCI. (Zimmer GmbH, 2011)
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Finalmente, la decisién se hace con base en la suma de los puntos obtenidos de la tabla

1.6.

Tabla 1.6 Opciones con base en la suma de puntuaciones. (Zimmer GmbH, 2011)

Decisién
0 — 4 | Vastago no cementado
5 Cuestionable
=6 Vastago cementado

1.8 Zonas de Gruen

La evaluacién del componente femoral involucrado en una THA es complicada ya que se
debe describir y analizar la relacion entre el vastago y todas las regiones que lo rodean.
Es por esto que se han definido siete zonas de Gruen en el plano anteroposterior de
acuerdo con el método de Gruen (figura 1.21).

Figura 1.21 Zonas de Gruen para la evaluacion de THA. (Ross et al., 2015)

1.9 Vastago Spotorno ®

Este componente femoral fue disefiado por el profesor Lorenzo Spotorno en 1984 y sus
principales caracteristicas son las siguientes (figura 1.22):

Costillas en la region proximal: éstas proveen una mayor area de contacto para
facilitar la osteointegracion ademas de que incrementan la estabilidad primaria y
rotacional del implante.

Conicidad distal y punta redondeada: esto facilita la transmisidén proximal de las
cargas al fémur, ayuda a reducir los concentradores de esfuerzos en la puntay,
por lo tanto, el dolor en el muslo.

Seccion transversal en forma de trapecio: ésta permite un ajuste de apriete
inmediato y también provee estabilidad primaria y rotacional.

Cuello cénico y delgado: éste incrementa el rango de movimiento.

Aleacién de titanio (Ti6AI7Nb): promueve la osteointegracion gracias a su
porosidad.
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Figura 1.22 Vastago Spotorno® y sus caracteristicas. (Zimmer GmbH, 2009)

Las aleaciones de titanio son utilizadas por su baja densidad y facilidad de procesamiento
en comparacion con las aleaciones de cobalto y los aceros inoxidables. Ademas, sus
propiedades de resistencia a la fatiga para numerosos ciclos son buenas (500 - 700 MPa)
mientras que para aleaciones de cobalto este valor es de aproximadamente 310 MPa
(Lewicki et al., 2015). Sin embargo, el titanio es susceptible a la fractura, especialmente
en presencia de concentradores de esfuerzos. Por otro lado, las aleaciones de titanio
son casi 50% menos rigidas que las de cobalto y esto reduce la incidencia de dolor en el
muslo. Este dolor es causado por las concentraciones de esfuerzos, especialmente en
la porcion distal del implante, que son resultado de la diferencia de modulos de
elasticidad entre el vastago y el hueso.

1.9.1 Modificaciones al vdstago Spotorno® (vastago Brevius®)

Los métodos para disminuir el efecto del stress shielding se enfocan en distribuir de mejor
manera las cargas entre el implante y el hueso y, de esta manera, reducir la diferencia
de rigidez estructural entre ambos. Esto se puede lograr reduciendo el modulo de
elasticidad del material del implante, reduciendo el momento de inercia del vastago al
disminuir su diametro, removiendo material con ayuda de ranuras o haciendo huecos los
vastagos.

Otra estrategia para reducir este fendbmeno es usar un vastago femoral corto. Existen
estudios que demuestran que se puede obtener una mejor distribucion de carga en la
zona proximal del fémur y la preservacion, e incluso un incremento, de masa 6sea en la
misma zona.

Los vastagos cortos que se anclan en la zona de la metafisis del fémur pueden ser
divididos en dos categorias: a) versiones acortadas de vastagos no cementados
existentes y b) versiones ahorradoras de cuello femoral (disefios con osteotomia de
cuello alta).

Las ventajas de las versiones cortas de los disefios existentes son: preservacion 6sea,
especialmente en pacientes jovenes; la habilidad de insertar estos vastagos con una
incision y una alteracion muscular limitadas; facilidad para hacer una cirugia de revision
en dado caso de una falla y eliminacion de dolor en el muslo y de stress shielding.
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Durante la fase de disefio de una nueva version recortada del vastago Spotorno®, se
propuso la hipotesis de que el extremo distal del mismo no era esencial para la fijacion
en el hueso. Es por esto que el nuevo vastago Brevius® (figura 1.23) pudo ser disefiado,
en 2011, con una longitud reducida y que, ademas, mantiene las caracteristicas de
disefio de la protesis Spotorno®.

Figura 1.23 Vastago Brevius® con cuellos modulares. (Zimmer GmbH, 2011)

El vastago Brevius® usa una tecnologia de cuellos modulares para ayudar a restaurar
de mejor manera la cinematica de cada cadera al permitir ajustes individuales de
longitud, offset y angulo de version. La unién entre cada cuello modular y el vastago
(Brevius®) cumple con los mismos requerimientos de resistencia que el vastago
monoblock (Spotorno®).

Ademas, Brevius® es 20% mas corto que Spotorno® (figura 1.24) lo cual, ademas de
lograr una distribuciéon de esfuerzos mas anatdémica, promueve una cirugia menos

invasiva y la conservacion de hueso.

[ vastago CLS Brevius® |

|

[ vastago CLS Spotorno® | ‘w

20%

Figura 1.24 Reduccion del 20% del vastago Brevius® comparado con el vastago Spotorno®.
(Zimmer, GmbH, 2011)
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CAPITULO 2
ESTADO DEL ARTE

La teoria de remodelacion ésea todavia no ha sido definida como una regla mateméatica
por lo que, en general, se toman en cuenta tres estimulos que regulan el proceso de
remodelacion: el esfuerzo de Von Mises, la deformacion equivalente y la densidad de
energia de deformacion.

2.1 El esfuerzo de Von Mises

La finalidad de este trabajo (Hirata et al., s.f.) fue comparar la distribuciéon de esfuerzos
entre las proétesis de tipo "Zweymuller" y las de tipo "fit and fill". Las primeras tienen una
forma rectangular caracteristica que facilita el anclaje en la zona distal del fémur mientras
gue las segundas se anclan en la zona proximal.

Se analizaron diez casos, cinco con la protesis SL-plus (tipo Zweymuller) y cinco con el
vastago Versys (tipo fit and fill). Se realizaron tomografias computarizadas a cada fémur
antes y después de la THA y se crearon modelos 3D con dicha informacion.

Para el modelo, se aplic6 una carga de 2400 N en la cabeza femoral y de 1200 N en el
trocanter mayor con una inclinacion de 15° y 20° con respecto al eje femoral,
respectivamente (figura 2.1). Se fijé la porcion distal del fémur y se realizé el andlisis de
elemento finito. Se compararon los esfuerzos registrados en cada una de las zonas de
Gruen, asi como los esfuerzos antes y después de la THA.

Figura 2.1 A) Cargas y condiciones de frontera para el caso del vastago SL-plus B) Esfuerzo de
Von Mises en el fémur con vastago SL-plus. (Hirata et al., s.f.)

En sus resultados, se mostrd que la zona 4 es la que presenta el mayor esfuerzo mientras
gue la zona 7 es la que presenta el menor; esto para ambos tipos de prétesis. Ademas,
el grupo con vastagos SL-plus presenté un menor esfuerzo en la zona 7 y un esfuerzo
mayor en la zona 4 que el grupo con los vastagos Versys (figura 2.2).
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Figura 2.2 Comparacion de esfuerzos entre el vastago SL-plus y el Versys. (Hirata et al., s.f.)

También, en la zona 4 el esfuerzo increment6 después de la THA mientras que todas las
demas zonas se mantuvieron invariantes.

Como conclusién, se menciona que la diferencia entre los valores de esfuerzos obtenidos
es causada por los diferentes tipos de anclaje de estos vastagos. Ademas, estos valores
de esfuerzos podrian tener una influencia en la densidad mineral de hueso y en el
fendmeno de stress shielding después de la THA.

Por otro lado, en el estudio de Herrera et al., en el 2012, con un escéaner 3D, se
escanearon todas las partes para crear un modelo de fémur sano y se complement6 con
tomografias computarizadas para crear la zona proximal de hueso trabecular.

La malla de este modelo fue hecha con elementos soélidos tetraédricos y se obtuvieron
230,355 elementos para el hueso cortical, 166,220 elementos para el hueso trabecular y
11,943 elementos para la médula ésea.

Las propiedades del hueso se idealizaron como isotrépicas lineales y se fijo la zona distal
del fémur. Ademas, se aplic6 una fuerza de cuatro veces el peso corporal del sujeto (79.3
kg para vastagos no cementados y 73 kg para vastagos cementados) en la cabeza
femoral y una fuerza de dos veces el peso corporal en el trocanter mayor como se
muestra en la figura 2.3.

b
21(1

Lo

Figura 2.3 Modelo del fémur sano con cargas y condiciones de frontera. (Herrera et al., 2012)
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15



Para el modelo donde se consideraron los huesos femorales después de la THA con
vastagos no cementados, se realizé la osteotomia en los fémures y se coloco el vastago
tal como se haria en un caso real de artroplastia y después se escanearon con la misma
técnica explicada anteriormente con el fin de tener una referencia de la posicion de la
protesis.

El modelo final (figura 2.4) para la prétesis ABG-I esta formado por 33,504 elementos de
hueso cortical, 22,088 elementos de hueso trabecular y 4809 elementos para el vastago.
Por el otro lado, el de la prétesis ABG-II consté de 33.504 elementos de hueso cortical,
22730 de hueso trabecular y 7,550 para el vastago.

A

Figura 2.4 A) Modelo con vastago ABG-I B) Modelo con vastago ABG-II (Herrera et al., 2012)

Se presto total atencidn en las zonas de Gruen 1y 7 ya que son las mas representativas
en cuanto al fendmeno de stress shielding y se tomaron los valores preoperatorios como
referencia. Con esto, se confirmé que la mayor pérdida de densidad mineral 6sea se da
en la zona 7 para el caso de ambos vastagos no cementados. Esta pérdida, sin embargo,
es mayor en el caso del vastago ABG-I que en el vastago ABG-II. Esto se observa en la
figura 2.5.
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Figura 2.5 Comportamiento de la densidad minera 6sea y del esfuerzo de Von Mises. (Herrera
etal., 2012)
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Con estos datos y con datos obtenidos con la metodologia DEXA (Dual-Energy X-Rays
Absorptiometry), que permite conocer la pérdida de masa 6sea en cada una de las zonas
de Gruen; se confirmé que las mejoras hechas al vastago ABG-II, con base en el disefio
del ABG-I, proporcionan una mejor distribucion de esfuerzos y con ello, menor stress
shielding.

Por ultimo, basandose en tomografias computarizadas de los fémures de dos pacientes,
se generaron modelos 3D para representar la geometria del femur proximal (Jonkers et
al., 2008). De acuerdo con el principio de Saint-Venant, el fémur fue empotrado a 8 cm
de la parte mas baja del vastago.

Se tomaron dos modelos en cuenta, uno preoperatorio y otro después de THA. Estos se
mallaron con elementos de 2 mm y todos los materiales se asumieron como isotrépicos
y como elasticos lineales. Las cargas del modelo se observan en la tabla 2.1y, con ellas,
se calculé el esfuerzo de Von Mises en las 7 zonas de Gruen.

Tabla 2.1 Fuerzas de contacto en la cadera, asi como las musculares para el modelo de
elemento finito usado por Jonkers et al., en el 2008

Peso del sujeto 1 (S1): 745 N Peso del sujeto 2 (S2): 687 N
Preoperatorio | Postoperatorio | Postoperatorio-S2 Preoperatorio | Postoperatorio | Postoperatorio-S1
Fuerzas de contacto en la cadera [N] 2471 1767 1749 1990 1611 1627
Anteroposterior (Fx) 882 775 485 391 447 714
Proximodistal (Fy) 2251 1556 1580 1850 1455 1433
Mediolateral (Fz) 507 312 571 620 526 287
Fuerzas musculares [N]
Gluteus maximus, porcién anterior 198 86 103 79 95 80
Gluteus maximus, porcién medial 290 185 170 144 156 170
Gluteus maximus, porcién posterior 60 28 20 26 19 26
Gluteus medius, porcién anterior 359 321 107 80 98 295
Gluteus medius, porcion medial 294 155 85 91 78 142
Gluteus medius, porcién posterior 453 296 205 141 189 273
Gluteus minimus, porcién anterior 23 3 0 1 0 3
Gluteus minimus, porcién medial 39 31 7 17 6 29
Gluteus minumis, porcién posterior 21 37 155 84 143 34
Adductor longus 1 4 14 0 13 4
Adductor brevis 0 8 7 0 6 1
Adductor magnus, porcién superior 6 11 12 0 11 10
Adductor magnus, porcién medial 5 8 4 4 4 7
Adductor magnus, porcién posterior 12 16 15 3 13 15
liacus 235 210 96 91 88 193
Psoas 130 128 40 23 37 118
Quadratus femoris 14 42 4 15 4 39
Piriformis 306 147 143 130 132 136
Tracto iliotibial 21 34 38 1 35 32

En el paciente 1, antes de la THA, el esfuerzo maximo se encuentra en la zona 4 y la
distribucion incrementa desde la parte proximal hacia la distal. Después de la THA, hay
una reduccion de esfuerzos en todas las zonas de Gruen; sin embargo, la distribucion de
esfuerzos se mantiene casi igual. En el paciente 2 los esfuerzos son menores y su
distribucion es mas homogénea. Tanto ésta como la magnitud de los esfuerzos no
cambian con la THA (figura 2.6).
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Figura 2.6 Comparacion de esfuerzos de Von Mises antes y después de la operacién, en cada
zona de Gruen y para cada sujeto. (Jonkers et al., 2008)

Para ambos sujetos, la mayor disminucién de densidad mineral 6sea se dio en la zona 7
y esta asociada al mayor cambio en el esfuerzo de Von Mises. Por otro lado, el menor
cambio se observo en las zonas 1y 4, asociado con un aumento en la densidad mineral
Osea del sujeto 1.

2.2 Deformacion equivalente

En este trabajo (Szwedowski et al., 2012), se construyeron tres modelos de elemento
finito correspondientes a tres pacientes que recibieron el vastago Alloclassic®. Estos
modelos fueron construidos con base en tomografias computarizadas. Ademas, se
utilizaron operaciones booleanas para hacer el implante virtual y la osteotomia del cuello
femoral.

Los modelos fueron mallados con un tamafo global de 3.5 mm con refinamientos en las
areas de mayor detalle (figura 2.7).

Figura 2.7 Modelos del fémur sano, del vastago femoral y del fémur con implante. (Szwedowski
etal., 2012)
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Las cargas que se asignaron a los modelos fueron de dos tipos: simple y compleja (figura
2.8). La carga simple solo contemplé la musculatura que actda en la region del trocanter
mayor; mientras que la compleja tomo en cuenta la anatomia especifica y las condiciones
de implante de cada sujeto, asi como los puntos de insercion y de origen de los musculos.
Ademas, a todos los modelos, se les agregd una carga correspondiente al 20% del ciclo
de marcha, cuyo valor no es reportado en el estudio.

&
O

Figura 2.8 Carga simple (izquierda) y carga compleja (derecha). (Szwedowski et al., 2012)

Usando DEXA, se demostré que los tres pacientes sufrian de atrofia en las zonas de
Gruen 1 y 7, con los valores de la figura 2.9. Al comparar estos resultados con los
obtenidos con el analisis de elemento finito, se observo que aquellos basados en la
deformacion equivalente (figura 2.10) eran los mas acertados.

Figura 2.9 Cambios en la densidad mineral 6sea en cada zona de Gruen. (Szwedowski et al.,
2012)
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Figura 2.10 Cambio en la densidad mineral 6sea con base en la deformacién equivalente y en
la densidad de energia de deformacion. (Szwedowski et al., 2012)

En general, se exhibieron menos cargas en la region del trocanter menor (zonas de
Gruen 1y 2) y en la region calcar (zona 7); asi como mayores cargas en la region
proximal-lateral adyacente al vastago (zona de Gruen 1) y en la zona distal del implante
(zona 4).

2.3 Densidad de energia de deformacién (SED: Strain Energy Density).

Se tomaron tomografias computarizadas in vivo de once pacientes mujeres que fueron
sometidas a THA con un componente femoral no cementado 12 afios después de su
implantacion (Lengsfeld et al., 2005). EI modelo de elemento finito consistié en 250,000
elementos aproximadamente para cada fémur (figura 2.11). Ademas, se definieron las
siete zonas de Gruen en el fémur para su posterior analisis.

- (B)

Figura 2.11 A) Modelo del fémur sano de la paciente no. 9. B) Modelo después del implante. C)
y D) Secciones del modelo después del implante. (Lengsfeld et al., 2005)

Como resultados, se menciona que las diferencias entre la densidad de energia de
deformacion antes y después de la THA se dan en las zonas de Gruen 3y 5 (figura 2.12),
gue son las que se encuentran alrededor de la punta del vastago. Ademas, la reduccion
de energia de deformacién aumenta desde la porcién proximal del fémur hacia la distal.
Esta reduccién de energia de deformacion esta asociada a una pérdida de hueso.
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Figura 2.12 Diferencias de densidad de energia de deformacion entre el fémur operado y el no

operado en cada una de las zonas de Gruen. (Lengsfeld et al., 2005)
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CAPITULO 3
GENERACION DE MODELOS

3.1 Obtencién del modelo del fémur sano.

El modelo CAD del fémur humano fue desarrollado en trabajos previos y fue
proporcionado por la UDIATEM (Ledn, 2015). Sin embargo, se realizaron algunos ajustes
para adaptarlo a las necesidades de este trabajo.

El modelo original esta formado por 628,128 vértices y 209,376 caras, lo que representa
de manera fiel el fémur humano mostrado en la figura 3.1; aunque esto significa un alto
consumo de recursos computacionales.

Figura 3.1 A) Modelo del fémur proporcionado por la UDIATEM. B) Detalle de la malla fina en la
zona proximal del fémur.

Mediante el uso de MeshLab®, un software libre para la edicién y procesamiento de
superficies triangulares, se pudo obtener una superficie mas apropiada; es decir, una
gue consuma menos recursos computacionales. Esto se hizo con la ayuda de los
comandos Poisson-disk Sampling y Surface Reconstruction: Ball Pivoting. Cabe
mencionar que este proceso es iterativo ya que el programa, a veces, es incapaz de
generar superficies cerradas con los puntos muestreados lo que da lugar a zonas con
huecos o zonas con irregularidades como se muestra en la figura 3.2.

Figura 3.2 Huecos en la superficie generados por el comando Ball Pivoting y que son
indeseables.
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El modelo final que se gener6 consta de 32,526 vértices y 10,842 caras y se muestra en
la figura 3.3. Esto quiere decir que solo se conservo el 5.18% de los vértices y caras del
modelo original sin perder informacién de la geometria del fémur.

Figura 3.3 A) Modelo del fémur trabajado en MeshLab®. B) Detalle de la malla de 3 mm en la
zona proximal del fémur.

Este archivo de MeshLab®, que es un .stl (Standard Triangle Language) y que solo
contiene informacion de una superficie triangulada, se importa a Solidworks® para
generar un solido 3D. Una vez hecho esto, es necesario cortar la parte distal del fémur
con el fin de que el extremo de la diéfisis se encuentre justo por debajo del centro de la
cabeza femoral para evitar que el peso corporal genere un momento con respecto a la
misma (Rudman et al., 2006).

Después de este corte, se hizo una division entre la cabeza femoral y la diéfisis del fémur
para trabajar con ambas por separado. La particién se hizo con ayuda de un plano justo
por debajo del trocanter menor y el resultado se muestra en la figura 3.4.

Figura 3.4 A) Fémur después del corte de la porcion distal. B) Cabeza femoral. C) Diafisis
femoral.

Una vez aislada la cabeza femoral, se trabajo con ésta en MeshLab® con el objetivo de
generar un offset negativo de 1 mm para asignar propiedades de hueso trabecular a la
parte interna de la cabeza del fémur y propiedades de hueso cortical a todo lo que la
rodea. Esto se logré gracias al comando Uniform Mesh Resampling, el cual es el
encargado de generar un offset de la superficie original.
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Sin embargo, esta nueva superficie se encontraba en la orientacion equivocada y fue
necesario usar el comando Invert Faces Orientation. El paso final fue utilizar el comando
Flatten Visible Layers para combinar tanto la superficie original como la generada vy, asi,
obtener el modelo que se muestra en la figura 3.5 después de exportarla a la paqueteria
CAD para generar un solido 3D.

Figura 3.5 Corte transversal donde la zona naranja corresponde a hueso trabecular y la zona
turquesa de 1 mm de espesor corresponde a hueso cortical.

Después, se trabajo unicamente con el sélido de la diafisis femoral para generar el canal
medular. Con base en otra tesis de la UDIATEM (Ledn, 2015), se determiné el diametro
del canal de 13 mm. En este caso, se tomd como un valor constante a lo largo de la
diafisis, pero cabe aclarar que en el fémur humano esto no es asi. El canal medular se
gener6é mediante el comando Lofted Cut de la paqueteria CAD, el cual remueve material
entre dos o mas perfiles. Los perfiles utilizados para el corte fueron circulos de 13 mm
en cada uno de los extremos de la diafisis. En la figura 3.6 se muestran dichos perfiles,
asi como un corte transversal de la diafisis con el canal medular creado.

Figura 3.6 A) Perfil circular de 13 mm usado en el comando Lofted Cut. B) Canal medular
generado en la diafisis femoral.

Para facilitar la asignacion de cargas a este modelo, se credé una pieza con las
dimensiones de la figura 3.7. Esta pieza se unié con la cabeza femoral y, con una
operacion booleana de remocion de material, se logr6 que ambos sélidos fueran
coincidentes. Este ensamble (figura 3.8) final fue el utilizado para los andlisis de este
trabajo.
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Figura 3.7 A) Dimensiones de la pieza usada para la asignaciéon de cargas. B) Resultado de la
operacion booleana.

A B!

Figura 3.8 A) Ensamble final del fémur donde los colores turquesa y morado representan hueso
cortical. B) Corte transversal del fémur donde el color naranja representa hueso trabecular.

Después de que se trabajé el modelo, se pas6 al moédulo Simulation de SolidWorks®
donde el primer paso fue la asignacion de propiedades. En este caso, se utilizaron
propiedades ortotrépicas para los huesos trabecular y cortical ya que éstas pueden
proveer una mejor capacidad de prediccion bajo ciertas condiciones de carga combinada
(Krone y Schuster, s.f.). Las propiedades asignadas a cada parte se resumen en la tabla
3.1

Tabla 3.1 Propiedades ortotropicas para hueso trabecular y cortical (Krone y Schuster s.f.)
(Sanzana, 2004)

Material Médulo de | Modulo de | Coeficiente | Esfuerzo de | Densidad
Young corte de Poisson | cendencia [kg/m?3]
[GPa] [GPa] [MPa]
Hueso E1=16 G12=3.2 vi2 = 0.3 130 1900
cortical E> =6.88 G23 = 3.6 vo3 = 0.45
Ez=6.3 G13=3.3 v13 = 0.3
Hueso E1=1.352 | Gi12=0.292 vi2 = 0.3 10 400
trabecular E2=0.968 | G23=0.37 v23 = 0.3
Ez=0.676 | Gi13 =0.505 viz = 0.3

Ademas, fue necesario crear dos sistemas de referencia para orientar el material
asignado a cada parte. En el caso del hueso cortical, el eje X se alined verticalmente con
la diafisis; mientras que, en el caso del hueso trabecular, el eje X se aline6 con el cuello
femoral. Ambos sistemas de referencia se pueden observar en la figura 3.9.
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Figura 3.9 Sistemas de coordenadas creados para la alineacién de los materiales ortotrpicos.

Para terminar con la etapa del preprocesamiento del modelo 3D, se asigné una malla al
sélido. En la paqueteria CAD es posible generar una malla basada en curvatura, esto
quiere decir que la malla se adaptar4 de tal manera que utilizara elementos mas
pequefios en donde la curvatura sea mayor. Se definieron tanto el tamafio maximo del
elemento como el minimo, siendo el primero de 3 mm y el segundo de 0.75 mm. Esto
genera un modelo con 93233 elementos tetragonales.

3.2 Ensamble del modelo del fémur con prétesis Spotorno®.

El modelo CAD del vastago Spotorno® también fue proporcionado por la UDIATEM ya
gue éste se desarroll6 en un trabajo previo (Arellano, 2015). En este caso, no fue
necesario modificar el modelo 3D del vastago y solo basta con seguir las indicaciones
del fabricante para hacer el implante virtual en el fémur.

En la cirugia, después de la exposicion del fémur, se debe realizar la osteotomia del
cuello femoral. Idealmente, el angulo de ésta debe ser de 40° y ademas se debe retener
de 1 a 1.5 cm del cuello del fémur para que las costillas de la protesis tengan una zona
de anclaje. La representacion de este procedimiento y su resultado en el modelo CAD
se puede observar en la figura 3.10.

Figura 3.10 A) Modelo CAD con corte de 40° B) Resultado después del corte C)
Representacion quirdrgica de la osteotomia. (Zimmer, 2012)
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El siguiente paso es preparar la via de acceso de la protesis en el fémur. Esto se hace
con ayuda de escofinas que van incrementando de tamafo hasta alcanzar el maximo
nivel de estabilidad posible. Basandose en el concepto de ajuste a presion tanto en el
hueso trabecular como en el cortical es que las escofinas tienen zonas lisas para la
compresion del hueso trabecular y zonas de corte para remover partes de hueso cortical.

En el modelo CAD, esto se hizo directamente en el programa SolidWorks® con la
operacion Cavity. Primero, se colocé el modelo del vastago en la posicion deseada sobre
el modelo del fémur después de la cirugia virtual. Luego, se aplicé la operacién antes
mencionada a la zona trabecular de la cabeza femoral y a la zona cortical de la diafisis.
En la figura 3.11 se observa la cavidad generada en el modelo CAD para el vastago.

/€

Figura 3.11 A) Posicion del vastago en el modelo del fémur B) Cavidad generada en los huesos
trabecular y cortical.

Un ultimo paso fue afadir un cubo de 15 mm por lado al extremo de la protesis para
facilitar la asignacion de la direccion de las cargas a las que estara sometido el modelo.
El modelo final que fue objeto de analisis se observa en la figura 3.12.

[l

Figura 3.12 A) Vista frontal del ensamble sujeto a analisis. B) Vista lateral.

De igual manera que con el modelo del fémur sano, se pas6 al modulo Simulation donde
el primer paso fue asignar propiedades a cada parte del modelo. Las propiedades del
fémur siguieron siendo ortotrépicas con los mismos valores y sistemas de referencia que
se utilizaron en el analisis del caso sano. Sin embargo, las propiedades isotropicas que
se le asignaron al vastago y al cubo unido a €l son las de la tabla 3.2.
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Tabla 3.2 Propiedades isotropicas asignadas al vastago y al cubo (Yuhua et al., 2014)

Material Modulo de Coeficiente de Esfuerza de Densidad
Young [GPa] Poisson cedencia [kg/m?3]
[MPa]
Ti-6Al-7Nb 114 0.3 950 4520

Para este caso, también se utilizd6 una malla basada en curvatura con un tamaiio
méximo de elemento de 3 mm y un tamafio minimo de 0.75 mm. Esto dio lugar a un
modelo con 135318 elementos tetragonales.

3.3 Ensamble del modelo del fémur con proétesis Spotorno® modificada.

Basandose en las dimensiones del vastago Brevius®, que busca reducir el fenbmeno de
stress shielding, se modificé el modelo del vastago Spotorno® haciéndolo 20% mas
corto. Esto solo afecta la porcién distal de la prétesis, quedando todas las caracteristicas
de disefo intactas. Las dimensiones de este vastago modificado se observan en la figura
3.13.

113.6 mm

142 mm

A \/
Figura 3.13 A) Vastago Spotorno® original. B) Vastago Spotorno® modificado.

Ya que solo se trata de una modificacion al vastago original, la técnica quirdrgica tanto
real como en el modelo CAD se mantiene igual. En el médulo Simulation se asignaron
los mismos materiales y las mismas propiedades que en el caso anterior. La malla se
genero6 de la misma manera que en ambos casos previos dando lugar a un modelo con
121784 elementos tetragonales.

3.4 Casos de carga.

En este trabajo se revisaron cuatro casos de carga, cada uno aplicado a los tres modelos
descritos anteriormente. Cada caso corresponde a una de las actividades mas frecuentes
de la vida diaria de las personas. Para cada actividad, se tomd en consideracion al
paciente promedio, asi como la medida promedio de los ensayos de medicion. En la tabla
3.3, se resumen dichas actividades, asi como su descripcién y la duracion del ciclo de
carga.
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Tabla 3.3 Descripcién y duracién de cada actividad analizada (Bergmann et al., 2002)

Caso Actividad Descripcion Duracion

1 Bajar Bajar escalones de 17 cm de altura, sin 144 s
escaleras soportarse en el barandal.

2 Subir Subir escalones de 17 cm de altura, sin 1.59s
escaleras soportarse en el barandal.

3 Caminar Caminar a una velocidad de 5.3 km/h. 0.95s

rapido
4 Caminar lento | Caminar a una velocidad de 3.5 km/h. 1.25s

Se escogieron estas cuatro actividades especificamente ya que Bergmann et al., en el
2012, concluy6 que los implantes de cadera deben ser analizados principalmente con
condiciones de carga que simulen actividades como caminar y subir escaleras, ya que
las cargas de todas las otras actividades diarias son menores en comparacion.

En el trabajo citado en el titulo de la tabla, las curvas de fuerza de contacto en la cadera
fueron descritas en términos del peso corporal del paciente. Entonces, fue necesario
utilizar el peso del paciente promedio, 847 N, para traducir estas curvas a términos de
fuerza que se pudieran utilizar en la simulacion. Ademas, cada una de estas curvas fue
generada con 201 mediciones, lo cual incrementaria el tiempo de cémputo de los
andlisis. Con el fin de utilizar estas curvas que representan una carga real y con la
consideracion del tiempo de computo, se dividié cada actividad en 11 mediciones y con
éstas se generaron las curvas que se usaron en los andlisis. Dichas curvas y sus valores
se observan en las figuras 3.14 - 3.17.

Tempo 5] EX[N] Fy[NI Fz[N] Fuerza de contacto en la cadera

0 302.4 -77.08 789.4
0.144 191.4 -62.68 48957 Sejarastaiens
0.288 167.7 7.62 341.34 Gl
0.432 169.4 4235 359.13 2000
0.576 2253 19.48 420.96 _ 150 :i; E:;
0.72 388.8 186.34 183291 5 1000 F2 M)
0.864 404 320.17 082120 :
1.008 376.9 22954  1752.44 th/\/\\
1.152 376.1 166.81 1807.5 ‘ 0 02 04 06 08 1 12 14 16
1.296 488.7 274.43 2065.83 =200
1.44 330.3 -54.21 1096.02 Tempo el

Figura 3.14 Tabla de valores y grafica de fuerza de contacto en la cadera al bajar escaleras.
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“e'rpo [S] B [N] Fy [N] i [N] Fuerza de contacto en la cadera

0 253.31 7357 677.16
0.159 467.32 398.77 1636.05 S eI RS
0.318 48154 50494  1965.44 =y
0.477 418 3043 1799.07 2000
0.636 402.12 80.26 174473 | _ 150 —
0.795 380.36 3177 182907 ¥ 1000 “gi
0.954 295.11 -49.32 86024 & _
1113 212.34 -56.85 501.6 %
1.272 168.04 -36.78 319.35 i 0 0.2 0.4 0.6 0.8 1 12 14 16 18
1.431 151.32 5.016 309.32 500
159 191.44 9.2 458.96 Tiempo fs]

Figura 3.15 Tabla de valores y gréafica de fuerza de contacto en la cadera al subir escaleras.

Tierwo [S] Fx [N] Fy [N] Fz [N] Fuerza de contacto en la cadera

0 282.051 10.164 979.979

0.095 433.664 203.28 1959.111 Cam/nar tepica

0.19 398937 263417  1860.859 ci

0.285 398.09 62.678 1541.54 2000

0.38 396396 66913 1595748  _ 1 :i; 2:;
0.475 354046 31339 1621158 £ 1 F2 )
057 415877  -48279  1057.903 <

0.665 337.106  -69.454 712327

0.76 205.821 -32.186 348.964 Oo 01 02 03 04 05 06 07 08 09 1

0.855 187.187 -13.552 420.112 =0

0.95 270.193 0 1046.045 Temeo bl

Figura 3.16 Tabla de valores y grafica de fuerza de contacto en la cadera al caminar rapido.

ilamga sl Fxit) Ey[M EzIN) Fuerza de contacto en la cadera

0 222.761 -9.317 553.938
0.125 396,396  226.149  1815.121 Caminacienia
025 429429 268499  1899.821 =0
0.375 420.112 71.148 1718.563 =
05 385385 49126 1706705  _ 150 —rh
0.625 331.177 7.623 1599.136 & 1000 Fz ()
0.75 320166  -53361 854623 ¢
0875 231231  -75383  481.943 o ~——
1 150.766 -49.973 244.783 0 0.2 0.4 0.6 0.8 1 1.2 14
1.125 138.908  -19.481  278.663 e
125 193116  -20328 570878 Vel

Figura 3.17 Tabla de valores y gréafica de fuerza de contacto en la cadera al caminar lento.

El tipo de estudio fue uno estatico no lineal. Este fue escogido debido a que la paqueteria
de elemento finito usada define a las cargas que varian con el tiempo como un tipo de
no linealidad. Ademas, al ser estatico, desprecia los efectos de la inercia y del
amortiguamiento de cargas.

Luego, se establecen las cargas externas que actuan sobre el modelo Fx, Fy y Fz; en el
caso del fémur sano, éstas actlan sobre las caras de la pieza unida a la cabeza femoral
y en el caso de los modelos con prétesis, éstas actuan sobre las caras del cubo anclado
a los vastagos. Estas cargas y sus zonas de aplicacion se observan en la figura 3.18.
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Fy
A i B
Figura 3.18 A) Cargas Fx, Fy y Fz aplicadas en el modelo del fémur sano. B) Mismas cargas
aplicadas en los modelos con protesis.

El ultimo paso antes de correr el estudio fue empotrar la superficie inferior del fémur como
condicion de frontera del andlisis tal y como se muestra en la figura 3.19.

A B C

Figura 3.19 A) Cargas y empotramiento en el modelo del fémur sano. B) Cargas y
empotramiento en los modelos con protesis. C) Detalle del empotramiento en la superficie
inferior de la diafisis.
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CAPITULO 4
ANALISIS DE RESULTADOS

Varios estudios (Hirata et al., s.f.; Herrera et al., 2012; Jonkers et al., 2008) consideran
que el esfuerzo de Von Mises es el responsable de regular el proceso de remodelacién
0sea, aunque cabe aclarar que este proceso tiene una variedad de origenes. Ademas,
considerar el esfuerzo de Von Mises como base solamente provee una idea de cuéles
son las regiones en donde es probable que se elimine o que se deposite tejido 6seo, sin
embargo, no permite saber los valores reales de estos fenGmenos.

Primero, se analizaron los resultados obtenidos en el fémur sano, posteriormente en el
fémur con prétesis Spotorno® y, por Ultimo, en el fémur con protesis Spotorno®
modificada. Después, se determinaron las diferencias producidas por cada uno de los
vastagos en el fémur, intentando comparar zonas con resorcion o densificacion ésea.

En todos los casos se ajusto la escala de colores con un valor de referencia maximo de
130 [MPa], el cual es el esfuerzo de cedencia del hueso cortical; exceptuando los casos
de analisis de los vastagos en donde el valor maximo se ajust6 a 160 [MPa]. Esto se hizo
ya que algunos modelos presentaron altas concentraciones de esfuerzo, probablemente
productos de una malla distorsionada, que no permitian la correcta visualizacion de las
distribuciones de esfuerzo. De esta manera, se pueden hacer comparativos con los
resultados obtenidos.

Para definir los valores de esfuerzos presentados en las figuras y en las graficas se
identificaron las siete zonas de Gruen en un plano en cada modelo. Este plano se escogio
de tal manera que la distribucion de esfuerzos fuera visible a lo largo de todo el féemur,
incluyendo el canal medular. Ademas, en cada zona de Gruen, se considero el valor de
esfuerzo promedio dentro de ellas.

4.1 Fémur sano

Como se observa en la figura 4.1, en los cuatro casos de carga la distribucion de
esfuerzos aumenta desde la parte proximal hasta la distal. Ademas, los valores de
esfuerzos en la porcion medial son mayores que los de la porcion lateral al subir y bajar
escaleras. El maximo medial al bajar escaleras es de 32.7 [MPa] y el maximo lateral es
de 22.82 [MPa]. Al subir escaleras, el maximo medial es de 42.22 [MPa] y el maximo
lateral es de 23.13 [MPa]. Por otro lado, en los casos de caminar rapido y lento, los
valores mediales son mayores que los laterales en la zona proximal (zonas de Gruen 1
y 7), mientras que, en el resto del fémur, los laterales son mayores que los mediales. Al
caminar rapido, el maximo lateral es de 26.87 [MPa] y el medial es de 25.84 [MPa]. En
el caso de caminar lento, el maximo lateral es de 27.14 [MPa] y el maximo medial es de
27.04 [MPa].
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El esfuerzo maximo se obtuvo en la zona de Gruen 5 para los casos de subir (42.22
[MPa]) y bajar (32.7 [MPa]) escaleras mientras que en los casos de caminar rapido (30.46
[MPa]) y lento (33.11 [MPa]) se obtuvo en la zona de Gruen 4.

En todos los casos los esfuerzos minimos se obtuvieron en las zonas de Gruen 1y 7; el
minimo de la zona de Gruen 1 fue para el caso de caminar rapido (0.5 [MPa]), mientras

que el minimo de la zona de Gruen 7 fue en el caso de caminar lento con 3.96 [MPa].

-
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Figura 4.1 Valores de esfuerzo de Von Mises en cada zona de Gruen para cada actividad en el

fémur sa

no.

En la tabla y grafica 4.1 se resumen todos estos valores para cada actividad y para cada
zona en patrticular.

Tabla 4.1 Valores de esfuerzo de Von Mises en cada zona de Gruen para cada actividad en el

fémur sa

no.

FEMUR SANO

Esfuerzo de Von Mises [MPa]

Bajar escaleras | Subir escaleras | Caminar rapido | Caminar lento
GZ1 0.67 0.78 0.5 0.51
GZ2 9.95 9.61 12.47 9.25
GZ3 22.82 23.13 26.87 27.14
GzZ4 26.39 27.81 30.46 33.11
GZ5 32.7 42.22 25.84 27.07
GZ6 9.99 17.2 10.44 8.37
GZ7 4.77 5.05 4.01 3.96
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Esfuerzo de Von Mises en el fémur sano
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Gréfica 4.1 Valores de esfuerzo de Von Mises en cada zona de Gruen para cada actividad en el
fémur sano.

Estos valores estan de acuerdo con los encontrados en analisis previos (Jonkers et al.,
2008) en donde se establece que los valores mas altos del esfuerzo de Von Mises se
encuentran en las zonas de Gruen 4 y 5 en el caso preoperatorio. Sin embargo, los
valores de la gréfica 4.1 para esas zonas son menores en un 18% comparados con
respecto a los valores de Jonkers et al., en el 2008; probablemente debido a que ese
andlisis considera las cargas y la geometria femoral especifica de cada paciente.

Por otro lado, en las zonas de Gruen 1y 7 en donde se encuentra hueso trabecular, el
valor mas alto del esfuerzo de Von Mises (5.05 [MPa]) esta por debajo del esfuerzo de
cedencia del material. Esto también es cierto para las demas zonas de Gruen con hueso
cortical donde el esfuerzo maximo fue de 42.22 MPa, lo que representa el 32.5% del
esfuerzo de cedencia de este tejido.

4.2 Fémur con protesis Spotorno®

Como se observa en la figura 4.2, en los cuatro casos de carga la distribucion de
esfuerzos aumenta desde la parte proximal hasta la distal; es decir, se mantiene la misma
distribucion que en el caso preoperatorio. En este caso, bajar escaleras no muestra
ninguna tendencia clara en cuanto a los valores de esfuerzo en las porciones mediales
y laterales. Por otro lado, se mantienen las tendencias de valores mediales y laterales de
esfuerzo en las actividades de subir escaleras, caminar rapido y caminar lento. Al subir
escaleras, el maximo medial es de 35.68 [MPa] y el maximo lateral es de 25.76 [MPa].
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Por otro lado, en los casos de caminar rapido y lento, los valores mediales son mayores
gue los laterales en la zona proximal (zonas de Gruen 1y 7), mientras que, en el resto
del fémur, los laterales son mayores que los mediales. Al caminar rapido, el maximo
lateral es de 29.67 [MPa] y el medial es de 27.55 [MPa]. En el caso de caminar lento, el
maximo lateral es de 28.41 [MPa] y el maximo medial es de 27.9 [MPa].

Subir escaleras mantuvo su esfuerzo maximo en la zona de Gruen 5 (35.68 [MPa]); bajar
escaleras cambio la ubicacion del esfuerzo maximo a la zona de Gruen 4 (35.98 [MPa])
con respecto al caso del fémur sano; los casos de caminar rapido y lento mantuvieron
sus esfuerzos maximos en la zona de Gruen 4 con 35.54 [MPa] y 34.79 [MPa],
respectivamente. De igual manera que en el fémur sano, en todos los casos se
mantuvieron los esfuerzos minimos en las zonas de Gruen 1y 7. El minimo de la zona
de Gruen 1 fue igual para los casos de bajar escaleras, caminar rapido y caminar lento
con un valor de 0.15 [MPa], mientras que el minimo en la zona de Gruen 7 se presento
en el caso de caminar lento con 0.36 [MPa].

von Mises (N/mm”*2 (MPa))
0.15[MPa] |ZG. 1 024[MPa) |1ZG 1
ZG 7| 049 MPa] Z6G.7|057 [MPa) 130.00
ZG 6|991 [MPa) 1102(MPa] | Z2G 2 ZG 6] 1214 [MPa) 1162 [MPa) | 2G. 2 119.18
2.6 5 |33.05 (MPaj 3008 (MPa) | ZG.3  2G.5 |3568 pMPa) 2576 MPa) | 2.G.3 108.35
3508 [MPa) | ZG 4 30.71 [MPa) | £2G. 4 _ 9753
” e
|
Féeny con Spotoenc® Jimu con Spotomo®
hajar muﬂu::« We;’,.:w-:‘:’( - 75-83
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" CaTing thpido ¥ Caminat Wrtd 011

Figura 4.2 Valores de esfuerzo de Von Mises en cada zona de Gruen para cada actividad en el
fémur con vastago Spotorno®.

En la tabla y grafica 4.2 se resumen todos estos valores para cada actividad y para cada
zona en patrticular.
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Tabla 4.2 Valores de esfuerzo de Von Mises en cada zona de Gruen para cada actividad en el

fémur con proétesis Spotorno®.

FEMUR SPOTORNO
Esfuerzo de Von Mises [MPa]
Bajar escaleras | Subir escaleras | Caminar rapido | Caminar lento
GZ1 0.15 0.24 0.15 0.15
GZz2 11.02 11.62 11.17 9.46
GZ3 30.08 25.76 29.67 28.41
Gz4 35.98 30.71 35.54 34.79
GZ5 33.05 35.68 27.55 27.9
GZ6 9.91 12.14 9.86 7.24
GZ7 0.49 0.57 0.4 0.36

Esfuerzo de Von Mises en el fémur con vastago
Spotorno
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Grafica 4.2 Valores de esfuerzo de Von Mises en cada zona de Gruen para cada actividad en el
fémur con vastago Spotorno®.

Los valores de este analisis son menores a los encontrados en la literatura (Hirata et al.,
s.f.; Herrera et al., 2012) pero se encuentran en el mismo orden de magnitud y mantienen
la misma tendencia en cada una de las zonas de Gruen. Estas diferencias pueden
atribuirse a que tanto las actividades como los vastagos analizados son diferentes.

Por otro lado, en las zonas de Gruen 1y 7 en donde se encuentra el hueso trabecular,
el valor mas alto del esfuerzo de Von Mises de 0.57 [MPa] es apenas el 5% del esfuerzo
de cedencia del material de 10 MPa. Esto claramente indica que dichas zonas no
transmiten carga después de la THA y que son susceptibles a los efectos del stress
shielding. En todas las demas zonas de Gruen con hueso cortical el esfuerzo maximo
fue de 35.98 [MPa], lo que representa el 27.7% del esfuerzo de cedencia de este tejido.
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En la figura 4.3, se observa que los esfuerzos mas altos en el vastago Spotorno® se dan
en la porcion distal, seguidos por los valores encontrados en el cuello de la prétesis. El
esfuerzo mas alto se da para el caso de subir escaleras, lo cual es un resultado esperado
ya que es uno de los casos mas criticos. Este valor es mayor al reportado por Arellano
en el 2015 y esto puede ser debido a la condicién de carga analizada. Es importante
destacar que este valor es menor al esfuerzo de cedencia de la aleacion de titanio por lo
que no representa ningun problema.

Los valores en la zona distal son causados por una concentracion de esfuerzos en el
vastago al hacer contacto con el hueso cortical. Esto es indeseable ya que propicia la
densificacion 6sea en esa zona y puede provocar dolores en el muslo del paciente.

von Mises (N/mm* 2 (MP3))

£8.68 [MPa) 71.46 [MPa)
160.00
. 146.68
. 13336
120.03
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. 5342
4010
26.78
1346
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Figura 4.3 Esfuerzo de Von Mises en el vastago Spotorno® para cada una de las actividades
analizadas.

4.3 Fémur con protesis Spotorno® modificado.

Como se observa en la figura 4.4, en los cuatro casos de carga la distribucion de
esfuerzos aumenta desde la parte proximal hasta la distal; es decir, se mantiene la misma
distribucion que en el caso preoperatorio y que en el caso con la prétesis Spotorno®
original. En este caso, bajar y subir escaleras no muestran ninguna tendencia clara en
cuanto a los valores de esfuerzo en las porciones mediales y laterales. Por otro lado, se
mantienen las tendencias de valores mediales y laterales de esfuerzo en las actividades
de caminar rapido y caminar lento.
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Al caminar rapido, el maximo lateral es de 20.5 [MPa] y el medial es de 17.01 [MPa]. En
el caso de caminar lento, el maximo lateral es de 19.52 [MPa] y el maximo medial es de
18.33 [MPa].

Subir escaleras mantuvo su esfuerzo maximo en la zona de Gruen 5 (26.28 [MPa]); bajar
escaleras cambio la ubicacion del esfuerzo maximo a la zona de Gruen 4 (21.87 [MPa])
con respecto al caso del fémur sano; los casos de caminar rapido y lento mantuvieron
sus esfuerzos maximos en la zona de Gruen 4 con 24.22 [MPa] y 23.48 [MPa],
respectivamente. Esta tendencia también se mostr6 en el caso del vastago sin
modificaciones. De igual manera que en el fémur sano, en todos los casos se
mantuvieron los esfuerzos minimos en las zonas de Gruen 1y 7. El minimo de la zona
de Gruen 1 fue igual para los casos de caminar rapido y caminar lento con un valor de
0.13 [MPa], mientras que el minimo en la zona de Gruen 7 se presentd en el caso de
caminar lento con 0.37 [MPa].

von Mises (N/mmA2 (MPa))
0.15[MPa] |ZG.1 0.18[MPa) |2G.1
Z.G.7 | 047 [MPa] 2G 7|06 [MPa) 130.00
2.G.6 | 463 [MPa) 763(MPa)] |zG 2  Z2G.6|701([MPa) 855(MPa) 172G 2 119.18
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L 54,23
Z.G.6 | 5.92 [MPa] 72MPa] |zc 2 ZG 6394 [MPa] 594 [MPa] |76 2
. 4341
26 5] 17.01[MPa) 205[MPa] |ZG. 3 ZG.5| 1833 [MPa] 1952 [MPa] | 2G. 3
2422 [MPa] | ZG. 4 2348 [MPa] | 2G. 4 32.58
21.76
10.94
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Fémur con Spotomo® modificado caminar lento 011

caminar répido

Figura 4.4 Valores de esfuerzo de Von Mises en cada zona de Gruen para cada actividad en el
fémur con vastago Spotorno® modificado.

En la tabla y grafica 4.3 se resumen todos estos valores para cada actividad y para cada
zona en patrticular.
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Tabla 4.3 Valores de esfuerzo de Von Mises en cada zona de Gruen para cada actividad en el

fémur con vastago Spotorno® modificado.

FEMUR CON VASTAGO RECORTADO
Esfuerzo de Von Mises [MPa]
Bajar escaleras | Subir escaleras | Caminar rapido | Caminar lento
GzZ1 0.15 0.18 0.13 0.13
GZ2 7.63 8.55 7.2 5.94
GZ3 20.54 17.8 20.5 19.52
Gz4 21.87 21.23 24.22 23.48
GZ5 21.25 26.28 17.01 18.33
GZ6 4.63 7.01 5.92 3.94
GZ7 0.47 0.6 0.4 0.37

Esfuerzo de Von Mises en el fémur con vastago Spotorno
modificado

GZ3 Gz4 GZ5 GZ6

Regién de interés
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Grafica 4.3 Valores de esfuerzo de Von Mises en cada zona de Gruen para cada actividad en el
fémur con vastago Spotorno® modificado.

Los valores de este analisis son menores a los encontrados en el analisis del fémur con
vastago Spotorno®, pero se siguen encontrando en el mismo orden de magnitud y
mantienen la misma tendencia en cada una de las zonas de Gruen. Estas diferencias
pueden atribuirse, de igual manera, a que tanto las actividades como los vastagos
analizados son diferentes.

Por otro lado, en las zonas de Gruen 1y 7 en donde se encuentra hueso trabecular, el
valor mas alto del esfuerzo de Von Mises de 0.6 [MPa] es apenas el 6% del esfuerzo de
cedencia del material de 10 MPa. Esto claramente indica que dichas zonas no transmiten
carga después de la THA y que son susceptibles a los efectos del stress shielding.
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En todas las demas zonas de Gruen con hueso cortical el esfuerzo maximo fue de 26.28
[MPa], lo que representa el 20.2% del esfuerzo de cedencia de este tejido.

En la figura 4.5, se observa que los esfuerzos mas altos en el vastago Spotorno®
modificado se dan en el cuello de la protesis, exceptuando el caso de subir escaleras,
cuyo valor maximo se encuentra en la porcion distal del vastago. El esfuerzo mas alto se
da nuevamente en el caso de subir escaleras. Este valor también es mayor al reportado
por Arellano en el 2015 y esto puede ser debido a la condicién de carga analizada. Es
importante destacar que este valor es menor al esfuerzo de cedencia de la aleacion de
titanio por lo que no representa ningun problema.

Los valores en la zona distal disminuyeron en comparacion con el caso del vastago
Spotorno® ya que, debido a la disminucion en longitud, la concentracién de esfuerzos en
el vastago desaparece debido a que no hay contacto con el hueso cortical.

von Mises (N/mm” 2 (MPa))

92.64 [MPa] 83,97 [MPa]

160.00

L. 133.36

. 120.03

. 106.71
65.28 [MPa] .41 IMP.
116.41 [MPa
Spolomo® mociicado: bajer ¢5colurss SPOKMOB MO xr-'(&zu)& . 93.39
. 80.07
80.15 [MPa) 77.67 [MP3) 66.74
. 5342
40.10
26.78
1346
51.53 [MPa) 55.39 [MPa]
SPOOMo® MOGINCINs: Caming ripkio| Spotomo® modiScado: caminar lento 0 13

Figura 4.5 Esfuerzo de Von Mises en el vastago Spotorno® modificado para cada una de las
actividades analizadas.

4.4 Comparacion de esfuerzos entre el fémur sano y los vastagos femorales.

Como se observa en la figura 4.6, al bajar escaleras, las disminuciones de esfuerzo mas
significativas para ambos vastagos se dieron en la zona proximal (zonas de Gruen 1y
7), lo cual esta de acuerdo con los resultados de otros trabajos (Hirata et al., s.f.; Herrera
et al., 2012; Jonkers et al., 2008).
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Por otro lado, con la prétesis Spotorno®, se observa un aumento de esfuerzos, con
respecto al fémur sano, en las zonas de Gruen 2, 3 y 4 lo que corresponderia a un
fendmeno de densificacion de hueso y que, de acuerdo con la literatura, en la zona distal
causaria dolor en el muslo. La diferencia de esfuerzos en las zonas 5 y 6 es menor al
10% y se considera despreciable, por lo que la densidad mineral 6sea de esa zona se
mantendria intacta después de la THA.

Con el vastago Spotorno® modificado, se esperaba una disminucion del efecto de stress
shielding, sin embargo, éste se mantuvo en la zona proximal y, a lo largo de todo el fémur,
se intensificd. Las diferencias negativas en todas las zonas de Gruen indican una posible
resorcion de hueso, lo cual provocaria la falla del fémur con la prétesis a largo plazo. A
pesar de esto, el dolor del muslo provocado en la zona de Gruen 4, tendria que disminuir
o0 incluso desaparecer.

1761 % ZiA51 -17.61% ZG. 1

2.G.7|-89.73 % Z.G.7|-90.15%
z6.6|-08% 1075 % Wzl Z2.C.6]-9369% 2332% |26
72G.5|-35.02% 9.99 % 7G 3
7G5 |107° 31.81 % ZG.3
106% - A713% |zG 4
3634% |2G.4
A B

Figura 4.6 Diferencia porcentual de esfuerzos en cada zona de Gruen entre el fémur sano y A)
Prétesis Spotorno® B) Protesis Spotorno® modificada al bajar escaleras.

En la figura 4.7 se observa la misma tendencia que en el caso anterior pero ahora al
subir escaleras. Las mayores diferencias de esfuerzos se dan en la zona proximal, lo que
induciria una osteopenia por desuso en el hueso trabecular. En este caso, con el vastago
Spotorno®, la densificaciébn de hueso tendria lugar en las zonas 2, 3 y 4, las cuales
corresponden a la porcion lateral del fémur. Por otro lado, la pérdida de hueso se daria
en toda la porcion medial del fémur. Con el vastago Spotorno® modificado, de nuevo
todas las zonas presentan una reduccién de esfuerzos al compararlas con las zonas del
fémur sano. Esta reduccion, a pesar de ser un resultado de acuerdo con otros autores
(Hirata et al., s.f.; Herrera et al., 2012; Jonkers et al., 2008), se esperaba que fuera menor.
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Figura 4.7 Diferencia porcentual de esfuerzos en cada zona de Gruen entre el fémur sano y A)

Prétesis Spotorno® B) Prétesis Spotorno® modificada al subir escaleras.

En la figura 4.8 se comprueba, para el caso de caminar rapido, que la zona proximal del
fémur es la mas susceptible a la osteopenia debido a las grandes diferencias
porcentuales de esfuerzo al compararlas con el fémur sano. En este caso, el vastago
Spotorno® produce un efecto de stress shielding en las zonas de Gruen 1, 2, 6 y 7 que
corresponden a las partes proximal y media del fémur. Ademas, el vastago produce una

densificacion de hueso en la zona distal del fémur.

Esta es menor que en el caso de bajar escaleras, pero se considera que podria causar
dolor en el muslo. Nuevamente, el vastago modificado causa una reduccion en la
densidad mineral 6sea en todas las zonas femorales y, en algunas de éstas, es mayor

gue en los casos anteriores.

0,
e T4 % Z:G. 1
2.6.7]-90.02 %
760 26.6|-433% 4226% |zg 2
Z2G.5|-3417% 2371% |z6G.3
763
2049% |zG.4
72G.4

Figura 4.8 Diferencia porcentual de esfuerzos en cada zona de Gruen entre el fémur sano y A)

Prétesis Spotorno® B) Protesis Spotorno® modificada al caminar rapido.
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En el dltimo caso de caminar lento de la figura 4.9, la tendencia de pérdida 6sea en la
zona proximal se mantiene para ambos vastagos. Este caso podria considerarse el mas
favorable para el vastago Spotorno® ya que el incremento de valores en las zonas 2, 3,
4y 5 son los menores al compararlos con las demas actividades. A pesar de esto, dichos
valores se desprecian al ser menores al 10% y se considera que no hay cambio alguno
en la densidad mineral 6sea de la zona distal del fémur. Sin embargo, en el caso del
vastago modificado, se presentan disminuciones de esfuerzo que podrian ser causa de
resorcion de hueso.

o 7451% |z6G.1
26.7|-90.91% 2.6.7 | -90.66 %

7G6.6|-135% 227 % g 2.0.6 | -92.93% 3078% 1262
7G.5|-3229% 2808% |z6G.3

2.G.5 |3.07 % 468 % 763
2008% |zG.4

5.07 % 7G.4

A B

Figura 4.9 Diferencia porcentual de esfuerzos en cada zona de Gruen entre el fémur sano y A)
Prétesis Spotorno® B) Prétesis Spotorno® modificada al caminar lento.
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CAPITULO 5
CONCLUSIONES

A pesar de que varios estudios han logrado predecir el proceso de remodelado de hueso
después del uso de una protesis de cadera basandose solamente en estimulos
mecanicos, la prediccibn solo es valida cualitativamente. Para lograr hacer una
prediccién cuantitativa, es necesario un analisis mas personalizado y considerar factores
adicionales ajenos a la mecénica. Ademas, aln no esta claro cual variable mecénica es
la que mejor predice el remodelado de hueso. Cabe aclarar también que este proceso
no tiene un Unico origen por estimulacién mecanica, sino que hay factores biolégicos que
también lo afectan.

En todos los casos, ambos vastagos logran reproducir de buena manera la distribucion
de esfuerzos anatomica, aumentando desde la parte proximal del fémur hasta la distal.
Ademas, estos vastagos siempre tienen un valor maximo asociado a las zonas de Gruen
4y 5, que es la parte final de la prétesis donde se ancla al hueso cortical. Esta condicidn
es indeseable ya que las concentraciones de esfuerzos en esa zona causan dolor en el
muslo.

Las zonas de Gruen 1y 7 son las mas afectadas por una diferencia de esfuerzos entre
el femur sano y aquellos con prétesis, por lo que estas zonas son las mas susceptibles
a una pérdida de densidad mineral ésea, por lo que la longitud del vastago no afecta en
nada el posible proceso de resorcion 6sea en la zona proximal. En el caso de la protesis
Spotorno®, se observa un incremento de esfuerzos en las zonas 3 y 4 en todas las
actividades. Estas zonas corresponden a la porcion lateral del fémur justo donde termina
la longitud del vastago por lo que se puede concluir que en esta zona puede ocurrir una
densificacion de hueso cortical.

Por otro lado, el vastago recortado produce una reduccion de esfuerzos en todas las
zonas de Gruen después de la THA. Este fendbmeno es un resultado esperado ya que
otros autores han llegado al mismo, sin embargo, la reduccién de esfuerzos es mayor en
algunas zonas a las producidas por el vastago original. Esto quiere decir que el efecto
de stress shielding es mayor y con ello, la falla del fémur es mas probable. Ademas, hace
evidente que la disminucién de la longitud del vastago no es suficiente para evitar el
stress shielding en la zona proximal.

Las condiciones de carga utilizadas en este trabajo son solo algunas de las que se
presentan en la vida cotidiana de cualquier paciente y aunque algunas son susceptibles
a la resorcion 6sea para una condicién dada, para alguna otra presentarian densificacion
Osea. Es por esto que se debe enfocar cualquier analisis a aquellas zonas que se ven
afectadas constantemente, como el caso de las zonas de Gruen 1y 7.
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Como trabajo a futuro se propone que, ademas de utilizar las fuerzas de contacto in vivo
en la cabeza del fémur, se utilicen las fuerzas de los musculos y ligamentos mas
importantes para representar de mejor manera la capacidad de carga del fémur.

Ademas, con base en algunos de los trabajos citados, se propone utilizar formulaciones
de densidad variable en el fémur para entender de mejor manera los efectos del stress
shielding en él.

Por ultimo, se propone que se consideren otras condiciones de carga que sometan al
fémur y al vastago a estados de esfuerzos distintos a los presentados en este trabajo
para asegurar que la prétesis no presente problemas, independientemente de la
actividad realizada.
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