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Prélogo

La artroplastia total de cadera es una de las cirugias mas practicadas en el mundo
y es a consecuencia de diversos factores como la edad, genética, masa corporal,
enfermedades, accidentes, entre otros; uno de los principales objetivos de gran
namero de estudios ha sido predecir las condiciones mecanicas de las protesis
para generar modelos. Desde el punto de vista de la medicina, se espera que el
paciente retome su rutina normal considerando una condicion de vida menos
activa después de una intervencion de este tipo. Con una vision de la ingenieria,
se busca optimizar e implementar las metodologias y herramientas en la obtencién
de resultados cuantificables para el desarrollo de nuevas tecnologias de protesis.

El objetivo principal de este trabajo fue analizar una protesis de cadera tipo
Thompson® ensamblada a un fémur mediante el uso de Abaqus® variando las
condiciones de carga considerando cuatro actividades: posicion monopodal,
subiendo escaleras, levantarse de una silla y trotar. Se representan las
solicitaciones que simulan el efecto del peso corporal y el efecto de los musculos
para obtener los esfuerzos y desplazamientos bajo estas condiciones.

En el primer capitulo se abordan las caracteristicas principales de las proétesis de
cadera como son su historia, disefios, materiales, usos. Principalmente, el
contenido capitulo se enfoca en la protesis tipo Thompson®; desde sus comienzos
hasta la técnica de insercidn quirirgica, asi como las respuestas postoperatorias
gue ha tenido este implante a lo largo del tiempo en varios estudios.

En el segundo capitulo se presentan diversos trabajos que aplicaron programas
de elemento finito para la determinaron esfuerzos, deformaciones vy
desplazamientos en distintos tipos de protesis de cadera. Asi como las regiones
con posibles fallas de los implantes. Estos valores fueron una referencia
fundamental en la cual se fundament6 la metodologia de este trabajo.

A lo largo del tercer capitulo, se muestra el procedimiento para la obtencion del
modelo de la protesis. Comenzando por el escaneo 3D, siguiendo con la limpieza
de la nube de puntos, mallado, reconstruccion, ensamble de la prétesis con el
fémur. Ademéas de los pardmetros utilizados en Abaqus® para simular las
condiciones que representan cada caso a analizar.

En el cuarto capitulo se analizan, comparan y discuten los resultados de relativos
a esfuerzos maximos y desplazamientos en cada caso de estudio, mostrando las
interpretaciones de las simulaciones, de acuerdo con los resultados obtenidos.

El cierre de este trabajo presenta las pautas principales de acuerdo con el objetivo
planteado, incluyendo las areas de oportunidad encontradas para trabajos
posteriores y la relacion con los estudios existentes.
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Capitulo 1. Prétesis de cadera

El reemplazo total de la cadera conocido como artroplastia, consiste en la creacion
de una articulacion artificial por medio de cirugia ortopédica que busca sustituir de
forma total o parcial la articulacion, con la finalidad de recuperar la movilidad. Para
que se defina como artroplastia es necesario que la nueva articulacion sea
estable. Si no lo es, entonces se trata de una escision o reseccion, que preserva o
recupera la movilidad articular, pero no la estabilidad. La necesidad de aplicacién
se da a causa de distintos factores patoldégicos o enfermedades como la
osteoartritis, artritis reumatoide y fracturas que son tipicas en pacientes de edad
avanzada.

1.1 Disefios de prétesis de cadera

Las exigencias basicas de todos los materiales utilizados en un disefio funcional
(valido en general, para cualquier implante en el interior del cuerpo y que esta en
contacto con fluidos corporales) son su alta estabilidad mecénica y quimica, no
tener actividad trombogénica, carcinogénica, hemolitica o alergénica, entre otras y
ser facilmente esterilizable en un medio que no deteriore sus propiedades.

El material del vastago requiere alta resistencia mecanica, alta resistencia a la
corrosion, alta tenacidad a la fractura, rugosidad para facilitar adherencia a un
revestimiento como medio de fijacién, adherencia al hueso cortical, mejorando el
esfuerzo de corte en dicha regién. Mientras que la fijacion debe asegurar la
transferencia de esfuerzo proximal al hueso, alto grado de estabilidad rotacional y
axial.

El material de la cabeza esférica necesita, alta resistencia mecénica, alta dureza,
alta esfericidad, elevada resistencia quimica a los liquidos sinoviales, resistencia a
la corrosion (generada por celdas de concentracion, por hendiduras o por par
galvanico) en la parte de contacto entre este elemento y el material del vastago.
Asi como un acabado superficial para minimizar friccion.

Para el material del acetabulo se requiere un bajo coeficiente de friccion entre esta
parte y la cabeza esférica, alta capacidad de carga, alta resistencia a la corrosion,
alta resistencia al desgaste, alta esfericidad, disefio adecuado para prevenir
desprendimiento de la cabeza esférica, acabado espejo para minimizar friccién,
aseguramiento Optimo para eliminar micro movimientos. Finalmente, para la parte
externa debe tener alta rugosidad para facilitar adherencia al iliaco y dispositivos
de aseguramiento a dicho hueso.



Los vastagos femorales dificilmente consiguen un relleno exacto de la cavidad.
(orthoinfo.aaos., 2015), realizaron un estudio basado en tres disefios de protesis
no cementadas, dos con vastago recto y una anatdmica y demostraron que el
ajuste entre el vastago y hueso es infrecuente. El “pressfit” en el fémur proximal no
existe, por lo que la adaptacion exacta so6lo aparece en determinados puntos, no
de forma global, provocando un reparto irregular de las cargas compresivas.

Para el disefio morfolégico del vastago, se deben tomar en cuenta los siguientes
aspectos:

Anclaje proximal vy distal: Mediante el fresado de la cavidad endéstica se
pretende rectificar las curvas anatdmicas del fémur y conseguir un anclaje
tanto metafisiario como diafisiario.

Encaje proximal metafisiario: Autobloqueo tipo cufia, estaria indicado en las
morfologias femorales conicas.

Isoelasticas: En este caso se intenta adaptar un vastago con un modulo de
elasticidad parecido al hueso para evitar la atrofia 6ésea por esfuerzo de
revestimiento.

Existen diferentes tipos de protesis de cadera, tanto parciales como totales, las
protesis parciales son llamadas asi, porque solo se implanta la cabeza femoral y
no la parte del cotilo en la cadera, se utilizan cuando existe un rompimiento del
hueso en el cuello entre la cabeza del fémur y la parte cortical del mismo,
afectando el aparato 6seo motriz, este tipo no es recomendable cuando existe
problemas de desgaste en el cotilo, ya que para este problema se requerird una
proétesis total de cadera.

Hay variaciones en lo que se refiere al diametro de la esfera, que representa la
cabeza del fémur, y el vastago que puede ser delgado, mediano o ancho de
acuerdo a las dimensiones y necesidades del paciente, también existe variacion
en la longitud del vastago, esto es necesario de acuerdo a como esté seccionada
la fractura o a qué nivel del hueso se encuentre ésta, aunque las fracturas en la
cadera suelen ser cerca de la pelvis, no necesariamente siempre asi es.

A continuacion, se presentan algunas de sus clasificaciones:
1.1.1 Con base en la cantidad de articulacion que sustituye

Prétesis total: también se llama artroplastia total de cadera, el hueso vy el cartilago
dafiados se remueven y reemplazan con componentes protésicos. La cabeza del
fémur dafada se remueve y se reemplaza con un vastago de metal que se coloca
en el centro ahuecado del fémur. El vastago femoral puede ser cementado o
"calzado a presion" dentro del hueso. Una cabeza de metal o ceramico se coloca
en la parte superior del vastago, esta cabeza reemplaza la cabeza dafiada del
fémur que fue removida. La superficie de cartilago dafiado de la cavidad
(acetabulo) se remueve y reemplaza con una cavidad de metal.



A veces se usan tornillos o cemento para mantener la cavidad en su lugar. Un
espaciador de plastico, ceramico o metal se inserta entre la cabeza y cavidad
nuevas para permitir una superficie con deslizamiento suave. (Figura 1.1a)
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Cabeza del fémur
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Figura 1.1 a) Componentes individuales de una protesis total b) Protesis parcial (
http://orthoinfo.aaos.org/topic.cfm?topic=A00682,2015)

Prétesis parcial: también se le conoce como hemiartroplastia ya que esta solo
sustituye la cabeza del fémur, dejandose la cavidad acetabular integra. Esta
proétesis se suele utilizar solo en casos de fracturas que afectan el cuello del fémur
y que no son posibles o recomendables reconstruir. Generalmente se reserva para
pacientes muy mayores y/o deteriorados que realizan vida cama-silléon. La cirugia
gue se requiere para la implantacion de este tipo de prétesis es menos agresiva,
mAas corta y con menos sangrado que la de las totales, ya que no se necesita
realizar ningln gesto en la cavidad acetabular; de este modo se evita un paso y
todo lo que ello conlleva. Por otra parte, los resultados en cuanto a funcién son
peores que las prétesis totales, por lo tanto, no es aconsejable implantarlas en
pacientes que tienen una vida activa y son capaces de caminar largos recorridos,
ya que produciran dolor por irritar la cavidad acetabular al roce con el metal de la
prétesis. (Figura 1.1 b)

1.1.2 Por el tipo de anclaje

No cementada (vastago y cotilo no cementados): El vastago corto supone una
opcion de protesis de cadera en adultos jovenes como alternativa a la protesis de
superficie. También se denomina vastago metafisario. Los vastagos cortos, tienen
la principal ventaja de permitir una mayor preservacion 0sea respecto de los
vastagos convencionales; en muchas de estas prétesis el canal diafisario queda
practicamente indemne. En adultos jovenes, el vastago corto es una buena
alternativa a la protesis de superficie, ya que el posible recambio en el futuro
podria realizarse con un vastago convencional no cementado. (Figura 1.2) Por otro
lado, una prétesis de superficie (resurfacing) fracasada, se puede solucionar con
una protesis de vastago corto.




Figura 1.2 Prétesis con vastago corto tipo Silent® (Valverde et al., 2011)

Muchos de los componentes de articulaciones artificiales se fijan al hueso con
cemento acrilico. Sin embargo, es cada vez mas comun, especialmente en los
pacientes mas jévenes, mas activos; insertarse sin cemento. Si no se utiliza
cemento, las superficies de los implantes son rugosas o especialmente tratados
para promover que el hueso crezca en ellos.

Cementada (vastago y cotilo cementado): Las protesis con cemento tienden a
indicarse en pacientes de edad avanzada y/o mala calidad 6sea. EI denominado
cemento es un polimero de polimetilmetacrilato que se obtiene de la mezcla de un
monomero liquido y de un polimero en polvo. Su proceso de fraguado es
exotérmico y permite fijar la prétesis al hueso introduciéndose el cemento en las
trabéculas 6seas mediante una constante presurizacion tanto antes como durante
la colocacion de la prétesis.

Las prétesis de cadera cementadas tienen como inconveniente la eventual
complicacion intraoperatoria del “sindrome de la cementacion” y que los recambios
pueden ser complejos, ya que la extraccion de cemento es dificultosa y puede
debilitar el hueso restante para implantar la nueva prétesis. La ventaja de las
protesis cementadas es que el cirujano dispone de mas versatilidad en la
colocacién del vastago para aplicar mayor o menor anteversion o mayor o menor
hundimiento de la protesis, lo cual permite un mayor control de la longitud y la
estabilidad de la prétesis. Asi mismo, el cemento puede llevar incluido antibiético,
que puede ser de utilidad para disminuir el riesgo de infeccion.

Hibrida: Es cuando alguno de los elementos ya sea vastago o cotilo es cementado
y el otro no. De acuerdo con estudios de Lewallen en 1996 y a Engesaeter en
2006. Se introdujeron prétesis hibridas para su uso en pacientes jévenes y se
obtuvo el beneficio de utilizar un tallo cementado y un cotilo no cementado
(Lopreitte et al., 2007), logrando asi mejores resultados a largo plazo en este
grupo de pacientes (Figura 1.3a).

Anclaje biolégico: Este tipo de anclaje se consigue mediante crecimiento 6seo
debido a la respuesta que produce la implantaciébn de un material osteoinductor.
Existen dos tipos de crecimiento 6seo el llamado “on-growth” producido por la
posicion sobre una superficie metélica rugosa, el segundo tipo denominado “in-
growth” que consiste en un crecimiento intersticial dentro de la superficie porosa
de un metal.



El tamafio del poro debe ser de 250 a 450 micras de diametro, ya que por debajo
de 100 micras se produce tejido fibroso (newkneedoc.com ,2015) (Figura 1.3b).

Figura 1.3 a) Protesis hibrida
(http://www.mdt.com.br/index.php?up=ptb/quadril_phenom, 2015) b) Prétesis “in
growth” (http://newkneedoc.com/spanish/magnum_latest.php, 2015)

1.1.3 Por actividad fisica y edad

Unipolares: Para pacientes mayores de 75 afios y en todos aquellos que
presenten baja actividad fisica, asi como enfermedades que los imposibiliten para
tener mayor movilidad. También se ha usado el disefio unipolar para fracturas del
cuello femoral con una cabeza pulida y un collarete. El disefio original de
Thompson fue usado sin cemento a partir del desarrollo del cemento de fijacion a
finales de la década de 1960. (Callaghan, 2007)

Bipolares: para pacientes entre sesenta y 75 aflos que tengan actividad fisica
moderada o personas mayores de 75 afios con actividad fisica superior
(Tabla 1.1).


http://www.mdt.com.br/index.php?up=ptb/quadril_phenom
http://newkneedoc.com/spanish/magnum_latest.php

Tabla 1.1 Ventajas y desventajas de protesis unipolares y bipolares
(Alvarez et al., 2012)

Tipos Ventajas Desventajas

Aflojamiento femoral.

Unipolar Bajo costo Erosién del acetabulo

Disminuye la erosion del
acetabulo.
Incrementa el rango de
movimiento de la articulacion.
Paso previo a la artroplastia
total en caso de ser necesaria.

Bipolar Alto costo

1.2. Prétesis de Thompson®

Este trabajo esta enfocado en el andlisis de la prétesis de Thompson®, ya que
esta pertenece a una linea de investigacion mayor dentro de la UDIATEM, en
conjunto con otras proétesis al ser una de las prétesis mas comunes disponibles en
el mercado, se ha propuesto caracterizarla bajo distintas condiciones y obtener
datos de su comportamiento mecénico para posteriormente proponer un nuevo
disefio que evite un recambio quirdrgico. En este apartado se presenta la
informacion de trabajos y casos clinicos que se han llevado a cabo en los Ultimos
30 afios.

1.2.1 Historia del disefio de Thompson.

Los origenes de esta prétesis no son necesariamente nuevos, datan de mediados
del siglo pasado, cuando se empezaron a dar cuenta de la necesidad de una
prétesis que pudiera evitar el dolor por la friccion de la cadera con la cabeza del
fémur o en casos méas graves una fractura, estas fracturas o desgastes son muy
comunes en gente mayor de edad a partir de los 70 afios. La osteoporosis es una
de las causas por las que existen estos problemas en la cadera, ademas de ser
una de las extremidades que mas movilidad y esfuerzo presentan.

La protesis de Thompson® surgié en 1953 (Sanchez, 2007).Se trataba de un
implante fabricado con vitalium, que buscaba la fijacion directa del hueso en la
metafisis y porcion proximal de la diafisis femoral Se hallaba constituida por una
cabeza esférica del tamafio de la natural, implantada sobre un collarete para
apoyo calcar femoral y con un vastago para su implantacién en el fémur proximal
que en modelos iniciales era estrecho y curvo.




Se buscaba con él, el apoyo en la cortical femoral externa. El alto indice de
aflojamientos asépticos que siguid a este primer modelo condiciono la variacion en
su disefio, de manera que aumentd su anchura y grosor en la mitad proximal; con
ello se perseguia mas que el apoyo en la diafisis lateral, el relleno de la cavidad
medular proximal.

Al margen de la buscada autoestabilidad, Thompson constaté en sus pacientes
gue el vastago era fijado debido a una respuesta osteogénica envolvente, que era
mayor en la region distal del mismo. También fue el primero en analizar las
variaciones radiograficas en implantes clinicamente exitosos atribuyendo el
aumento de la densidad Osea alrededor del implante como reaccidén osteogénica
estabilizadora del implante. (Sdnchez, 2007)

1.2.2 Disefio y materiales de la prétesis de Thompson®.

La protesis de Thompson® es un implante elaborado de acero inoxidable 316L y
la aleacion de titanio Ti6Al4V.Tiene una forma esférica que se asemeja a la
cabeza femoral, un cuello con base para que repose sobre el hueso cuando se
implanta y un vastago que se introduce de manera intramedular, con fijacion por
medio de cemento quirdrgico para hueso.

Dentro de las medidas mas comunes se encuentran de 36mm hasta 54mm de
diametro siendo para las personas mas pequefias las primeras para las mas
grandes las ultimas, por el espesor del hueso y el acetabulo(travmamedical, 2014).

El modelo cérvico- diafisiario esta constituido de una sola pieza, con un breve tallo
curvo y compacto que asemeja la curva de la cavidad medular del tercio superior
del fémur. Con la cabeza colocada en ligera posicion valgus. Esta protesis se
presenta en tamarfos desde 1% pulgadas (38 mm), hasta 2 %2 pulgadas (64 mm)
y con medidas intermedias que varian en 3 mm. Hay tres diferentes tipos de
modelo, dos con anteversion para usarse en el lado derecho o izquierdo
respectivamente y un modelo sin anteversion para emplearse indistintamente en
ambas caderas (figura 1.4). Lo compacto de su tallo hace indispensable el empleo
del metilmetacrilato para su fijaciébn con lo cual se evitara el campaneo de la
proétesis dentro del lecho 6seo que la recibe.

Figura 1.4 Tres tipos de disefio de protesis Thompson® (Olvera, 1978)



1.2.3 Vida util de la prétesis Thompson®.

D’Arcy y Devas en 1976 reportaron que se implantaron a 156 pacientes protesis
de Thompson® cementadas y fueron monitoreadas durante 3 afios postoperatorio.
Teniendo un desarrollo satisfactorio en 82% de los pacientes. En la mayoria de los
resultados no satisfactorios fueron en pacientes menores de 75 afios. Con un
porcentaje de mortalidad del 12.9 %. La evidencia radiol6gica muestra que hubo
erosion acetabular en un 11% y 4.7% de infeccion provocando dolor, un 2 % de
dislocaciones y un 2 % de penetracion de la diafisis femoral (Callaghan, 2007).

En otro estudio donde se observaron 338 pacientes con hemiartroplastia de
Thompson®, se incrementd el riesgo por dislocacion debido a la longitud del cuello
femoral que fue mas de 0.5 cm en pacientes de baja estatura (<1.65 m), también
se observé un desplazamiento en la cadera. (Callaghan, 2007)

En el trabajo de Rosen y sus colaboradores en 1991, se compararon las
artroplastia bipolar con la hemiartroplastia de Thompson®: después de haber
estudiado 103 pacientes, 54 con hemiartroplastia de Thompson® y 48 bipolares,
llegaron a la conclusion que las complicaciones fueron mayores con la protesis
bipolar. Por lo tanto, estos autores recomiendan el uso de prétesis cementada
unipolar para el paciente anciano con osteoporosis, ya que esta protesis al tener
menos componentes, presenta menos complicaciones y ademas la protesis
bipolar es de alto costo el cual no justifica su efectividad ya que tarde o temprano
esta actuara como una unipolar.

De acuerdo al estudio de Lazcano en 1995, se hicieron de 1981 a 1990
operaciones en el hospital American British Cowdray de 153 fracturas del extremo
proximal del fémur, 6 casos de fracturas intracapsulares impactadas tratadas con
clavos, 97 hemiartroplastias con prétesis de Thompson® cementada en caso de
fracturas intracapsulares desplazadas. En los pacientes mayores de 70 afios, 28
casos de fracturas intracapsulares desplazadas con artrosis acetabular se trataron
con proétesis total de Charnley de las 97 hemiartroplastias.

Se midié el grado de erosion del acetabulo en la placa anteroposterior inmediato;
con un calibrador en el fondo acetabular tomando como punto de referencia el
perimetro de la protesis de la linea ilioisquiatica (Figura 1.5).

Figura 1.5 Para medir el desgaste del acetabulo se tomd la medida del fondo acetabular
del perimetro de la prétesis a la linea ilioisquiatica. (Lazcano, 1995)



La erosion acetabular se hall6 en 12 casos (20 %) la interfase femoral se dio en
seis casos, siendo limitada en cuatro casos y en otros dos abarco casi toda la
totalidad del perimetro de la prétesis (3.33 %) dos casos se reoperaron, uno por
condritis del acetabulo y otro por aflojamiento de la protesis, se coloc6 en ambos
casos protesis total.

El éxito del tratamiento mediante prétesis de la fractura de la cadera esta sujeto a
variables como la técnica quirdrgica, la mineralizacion del hueso, quistes
subcondrales, la actividad del paciente y el tipo de protesis bipolar. En los
pacientes con protesis total de cadera que son mas activos tiene mayor posibilidad
de necesitar un cambio por la erosion del acetabulo. En los pacientes sedentarios
el desgaste es menor, la osteoporosis es otro factor que favorece la erosion del
acetabulo.

Hay informes en la literatura que sefialan una disminucion en la erosién acetabular
usando protesis bipolar con hasta un 5.6 %. Los reportes de desgaste acetabular
con protesis de Thompson® son entre un 11 % y un 64 % por causas de
operacion. El 3.33 % se debieron a un caso de aflojamiento de la prétesis y otro al
dolor por necrosis e inflamacién del cartilago del acetabulo, 4 afios después de
haber sido realizada la operacion (Callaghan, 2007)

1.3 Técnica quirurgica para colocar protesis de Thompson®

De acuerdo con el fabricante DePuy Synthes® compafiia de Johnson and
Johnson® la técnica utilizada para colocar la prétesis en la etapa preoperatoria se
utiliza una plantilla convencional de rayos x (Figura 1.6) y primero se debe excluir
la extension de la fractura distal oculta, después se verifica el diametro lateral
medial para asegurar que el componente quede muy apretado y no se corra el
riesgo de fractura durante la introduccion del componente real.

Figura 1.6 Plantilla de rayos X (DePuy Synthes®, 2015)



Después se prepara el lado de la cadera a operar como cualquier abordaje
quirargico convencional, y se hace el corte del cuello femoral una vez que la
cadera ha quedado expuesta (Figura 1.7). Como la hemiartroplastia de Thompson
esta disefiada para ser una prétesis calcar, se realiza el corte del cuello al nivel del
trocanter menor a 55°. Varios autores utilizan la cresta intertrocantérea como guia.

R

s
5

Figura 1.7 Corte del cuello femoral a nivel del trocanter (DePuy Synthes®, 2015).

Tamario del implante

Se mide la cabeza del fémur para calcular el tamafio exacto del implante (Figura
1.8). Si el contacto ecuatorial es demasiado grande, resulta una articulacion
apretada, con una disminucion de movimiento y mayor fuerza de torsién en el
vastago y aumento en la presién de pinzamiento acetabular, lo que resulta en
desgaste temprano y aflojamiento en el tallo; mientras que si es demasiado
pequefio, el contacto ocurre con un mayor esfuerzo sobre un érea reducida lo que
conlleva a erosion, migracion protésica superomedial y dolor.

Figura 1.8 Medicion de la cabeza femoral (DePuy Synthes®, 2015)
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Entrada al canal femoral

El canal femoral se perfora con un instrumento de punta roma (Figura 1.9). El
objetivo de este paso es identificar la direccion del canal femoral sin quitar masa
O0sea y prevenir la penetracion cortical por el implante. El raspador se inserta a un
angulo entre 0 ° y 20 ° dependiendo del enfoque preferido.

Figura 1.9 Perforacion del canal femoral (DePuy Synthes®, 2015)

Proétesis de prueba / Compactacion 6sea

Una vez que se ha identificado el canal femoral, se inserta una protesis de prueba
parcialmente para compactar el hueso esponjoso de acuerdo con las técnicas
modernas sin cementar; esto también ayuda a confirmar que la prétesis real no
estd demasiado apretada. El tallo de prueba debe introducirse dentro
aproximadamente 1 pulgada del calcar en una anteversion apropiada (Figura
1.10). Cualquier ajuste al angulo de osteotomia del cuello puede realizarse en esta
etapa usando el implante de prueba como guia adicional.

Figura 1.10 Insercion de protesis de prueba (DePuy Synthes®, 2015)
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Insercién definitiva de componentes

La prétesis de Thompson® definitiva se introduce con precaucion hasta que el
collar se asiente satisfactoriamente en el calcar (Figura 1.11). Una vez que esté
completamente asentada, se debe verificar la estabilidad primaria. Se usa una
protesis cementada si la no cementada es inestable, si hay una fractura
intraoperatoria 0 en casos de enfermedad metastasica no diagnosticada
previamente.

Figura 1.11 Insercion definitiva de la protesis (DePuy Synthes®, 2015)

Revisiones posteriores a la reubicacion

La cadera es reubicada evitando una fuerza de rotacion excesiva al fémur (Figura
1.12). Se realizan pruebas de rutina para la estabilidad y para confirmar una
reduccion concéntrica sin interposicion de tejidos blandos.

Figura 1.12 Revision de la protesis (DePuy Synthes®, 2015)
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Capitulo 2. Analisis de protesis de cadera
mediante FEM'

2.1 Distribucién de esfuerzos en una protesis parcial de cadera.

De acuerdo a Delgado y Enriquez en 2005 para obtener el modelo geométrico del
vastago, se utiliz6 una maquina de coordenadas y se realizO el modelo
tridimensional en la plataforma UNIGRAPHICS®.

Se form6 un modelo en dos partes: El vastago femoral y un capuchdén que
representa el manto de cemento que fija el implante con el hueso. Como se
enfocaron en analizar la distribucion de esfuerzos en el vastago, el modelado de
la capa de cemento se tomd como irrelevante y se empled con la finalidad de que
las restricciones del vastago sean préximas a las que se presentan en la realidad.
Posteriormente se discretizé con 13,735 elementos tetraédricos.

Se consideraron las siguientes propiedades mecanicas de la prétesis y del
cemento (Tabla 2.1). La mayoria de los estudios de prétesis de cadera por
elementos finitos consideran las cargas maximas del ciclo de la marcha y estas
corresponden a la fase de apoyo medio de la marcha. (Delgado y Enriquez,
2005). La practica mas aceptada es considerar dos cargas, una representa el
peso del cuerpo que se transmite a través de la articulacion de la cadera y se
aplica sobre la cabeza femoral y la otra carga representa la acciéon del musculo
abductor mayor aplicada al trocanter, s6lo se consideré la primera. Se colocaron
restricciones en las caras exteriores del modelo del capuchon de
Traslacion/Rotacion equivalentes a O (Figura 2.1)

Tabla 2.1 Propiedades de la aleacion Co-Cr ASTM- F75y del cemento PMMA
(Delgado et al., 2005)

Vastago: ASTM F75 Cemento: PMMA
Densidad (kg/m3) 8236 1300
Mddulo de Young (GPa) 210 3
Mddulo de Poisson 0.3 0.37
EsfuerZ(ZI\;ljsa(;edencia 585 27
Esfuerzo ultimo (MPa) 1035

! Modelado por Elemento Finito por sus siglas en inglés.
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Figura 2.1 Modelo en 3D. Se mueétra la zon.a de aplicacion de la carga, asi como las
restricciones. (Delgado et al., 2005)

Area de aplicacion de\
carga

Vastago femoral\

— Capade
cemento

En la tabla 2.2 se muestran los resultados para 20 estados de carga en que se
dividio el ciclo de marcha normal. Los esfuerzos méaximos segun el criterio de Von
Mises y la deformacion maxima.

Tabla 2.2 Esfuerzos y deformaciones resultantes en el vastago en funcion de la
fuerza aplicada. (Delgado et al., 2005)

Divisién del ciclo

Resultados en el vastago Lazcano®

Posicion Tiempo (s) Esfuerzo maximo (MPa) Deformacion
0 0.000 42.28 0.0222
1 0.059 139.10 0.0641
2 0.118 284.00 0.1264
3 0.177 313.20 0.1394
4 0.236 282.00 0.1262
5 0.295 251.60 0.1136
6 0.354 231.10 0.1064
7 0.413 221.50 0.1038
8 0.472 218.80 0.1036
5 0.531 240.60 0.1122
10 0.590 277.70 0.1257
11 0.646 206.20 0.0956
12 0.708 62.10 0.0332
13 0.767 37.44 0.0131
14 0.826 31.08 0.0091
15 0.885 26.23 0.0059
16 0.944 23.74 0.0039
17 1.003 18.87 0.0037
18 1.062 22.17 0.0075
19 1.121 35.81 0.0182
20 1.180 48.37 0.0259
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2.2 Analisis del efecto de una proétesis Muller® en la distribucién de
cargas en el fémur

De igual forma Pineda en 2014 realiz6 un trabajo sobre el andlisis del efecto en
una protesis tipo Miller de vastago recto bajo una distribucion de cargas por el
método del elemento finito, tomd en cuenta el hueso cortical el cual se considerd
como material isotrépico para un caso y ortotropico para otro caso; asi como el
cemento O0seo de PMMA. Calcul6 los esfuerzos en un modelo de fémur sin
implante y lo comparé con los resultados obtenidos en un ensamble con implante.

Para generar el modelo de la protesis, se hizo un escaneo 3D, obteniendo un
archivo. STL el cual da la informacion de la geometria de la pieza en forma de
una malla 2D. Después, se trabajé con ese archivo limpiando los errores con
distintos softwares.

Una vez que se obtuvo la malla corregida del modelo, se import6 como un
archivo .IGES. Ademas, se hizo el ensamble de la prétesis, el PMMA y un fémur
en Hypermesh® siguiendo las instrucciones del fabricante incluyendo la cavidad
mediante una operacion booleana. (Figura 2.2)

- 2 B

Figura 2.2 A) Herramienta “Miiller rsp” usada para generaf la cavidad en el fémur
(Keppler, 2010) B) Cavidad generada en Hypermesh® (Pineda, 2014)

Se importé el ensamble en Abaqus® y se asignaron las propiedades mecéanicas
de cada uno de los modelos en las regiones correspondientes (Tabla 2.3), para el
caso isotropico. Se hicieron particiones en la parte de la epifisis para asignar el
material de hueso compacto y en la diafisis con material de hueso esponjoso.
(Tabla 2.4).
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Tabla 2.3 Propiedades mecanicas y regiones de aplicacion. (Pineda, 2014)

Esfuerzo de
Material E(GPa) \' cedencia p(Kg/m?®)
(MPa)

Ti6AI7NDb 105 0.3 900 4520
PMMA 3 0.33 35 1200
Hueso 1.35 0.3 10 500

esponjoso
Hueso
compacto 16 0.3 130 1800

Tabla 2.4 Constantes elasticas de hueso compacto para un material ortotrépico

(Krone et al., 2006)

Modulo de Young (GPa)

Mdédulo de rigidez al
corte (GPa)

Coeficiente de Poisson

E;= 16.0 G,=3.20 v,= 0.30
E,= 6.88 G,=3.60 v,= 0.45
Es= 6.30 G3=3.30 V3= 0.30

Tabla 2.4 Constantes elésticas de hueso esponjoso para un material ortotrépico

(Krone et al., 2006)

Médulo de Young (GPa)

Médulo de corte (MPa)

Coeficiente de Poisson

E,= 1352 G,=292 v;= 0.3
E,= 968 G,=370 v,= 0.3
Es= 676 G3=505 vz= 0.3

Se cred un paso dinamico explicito con una duracién de 0.3 s, un coeficiente de
friccion p=1 entre el fémur y el cemento 6seo y un coeficiente de friccién entre el
implante metélico y el cemento de PMMA p=0.8. Se aplicaron 6 fuerzas las
cuales corresponden a las fuerzas ejercidas por los masculos para una posicion
monopodal que es la condicibn mas critica en el ciclo de la marcha. Estos datos
obtenidos para una persona de 800N de peso.

En la cabeza femoral se presentd el esfuerzo maximo es de 47.5 (MPa). En la
region distal del implante, el esfuerzo decrecio a 13.79 (MPa). En la zona donde
la prétesis transfiere la mayor parte de la carga al hueso, la magnitud del
esfuerzo fue de 40.8 (MPa) (Figura 2.3).
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Figura 2.3 Estado de esfuerzos en el modelo de fémur ortotrépico con implante A)
Representacion en magnitud. B) Representacion vectorial. (Pineda, 2014)

En la zona proximal se presentaron los microdesplazamientos mas grandes con
una magnitud de 93.7 (um). En la zona media del modelo del cemento fue de
86.9 (um), y finalmente, en la zona que ocupa la punta del vastago con un
desplazamiento de 80.0 (um) (Figura 2.4).
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Figura 2.4 Desplazamientos en el modelo de fémur con implante ortotrépico. A)
Ensamble total B) Cemento 6seo. (Pineda, 2014)

2.3 Analisis estéatico de protesis de cadera tipo Spotorno® mediante
FEM

Arellano en 2015 realiz6 el analisis de un modelo de un vastago no cementado,
para analizar su comportamiento en condiciones estaticas al estar una persona
en posicion monopodal, mediante el uso de software de elemento finito Abaqus®.
Primeramente se llevé a cabo un escaneo 3D complementado con una mesa de
coordenadas para zonas criticas. Posteriormente, se ensamblé a un fémur
obtenido en trabajos anteriores para analizarlo (Figura 2.5). Previamente se
realizaron particiones en el fémur para delimitar las zonas de hueso cortical y
trabecular y aplicar las propiedades de cada uno de los materiales.
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Figura 2.5 Ensamble final. (Arellano, 2015)

Se tomaron en cuenta las fuerzas de los musculos que actian para la posicion
monopodal para una persona de 80 Kg (Tabla 2.6) y se aplicaron en las zonas
gue se observan en la Figura 2.6. Se utiliz6 un coeficiente de friccion de 0.8
correspondiente a una osteointegracion moderada y de 1 para una
osteointegracion total (Ojeda, 2009). Y se asigné una condicion de
empotramiento en la parte inferior del fémur.

Tabla 2.6 Direcciones y magnitudes de las fuerzas en el fémur en la posicion
monopodal (Bitsakos et al., 2005)

Fuerza (N) X Y Z
Gluteo mayor -184.9 85.2 244
Gluteo medio -42.2 4 81.7
Gluteo menor -21.5 -7 45.2

lliopsoas 0.6 -71.5 60.8

Periforme -113.4 61.6 38

Figura 2.6 Puntos donde fueron aplicadas las fuerzas indicadas en la tabla 2.6 (Arellano,
2015)
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Los resultados fueron que los esfuerzos en la epifisis se distribuyen de manera
uniforme a la base del fémur con valores de 69.66 MPa a 29.85 MPa (Figura 2.7).
El desplazamiento maximo en la zona proximal fue de 44.62 um, en la diéfisis
rondaron los 34 um y en la zona distal se tuvieron 19.73 pm.

2.01
o955
9.9
9.9%
#
%.00

Figura 2.7. Estado de esfuerzos vastago y fémur individuales. (Arellano, 2015)

2.4 Modelado biomecanico de prétesis de cadera empleando elemento
finito.

En el trabajo de O’conor et al. en 2009, se utiliz6 una geometria para el modelo
2D del sistema acoplado Fémur-Cadera Sana (FCS) que se obtuvo a partir de la
generacion de lineas continuamente derivables (Splines) ajustadas a los
contornos de estandares dimensionales establecidos en ortopedia, (Figura 2.8).
El sistema articulado con protesis total presentado, Fémur-Cadera-Prétesis (FCP)
esta formado por el vastago de la prétesis acoplado al fémur y el cotilo o cabeza
femoral artificial acoplado a dicho vastago. El acoplamiento cotilo-acetabulo-
cadera no fue considerado y las cargas sobre la prétesis fueron consideradas
directamente aplicadas sobre el cotilo. La geometria utilizada para el modelo 2D
FCP se obtuvo de igual forma que en el caso del modelo FCS.

Los modelos 2D generados fueron importados a la paqueteria de elementos
finitos como ficheros de informacion geométrica de tipo .IGES (International
Graphics Exchange Specification). Las propiedades de los materiales
involucrados, tanto biologicos para el caso de los tejidos 6seos de ambos
modelos presentados (FCS y FCP) como los biomateriales componentes de la
prétesis, se muestran en la Tabla 2.7.
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Figura 2.8 Implementacion de los modelos geométricos a partir de estandares
dimensionales e imagenes médicas a) Modelo FCS, b) Modelo FCP

(O Connor et al., 2009)

Tabla 2.7 Propiedades tipicas de tejidos biolégicos del sistema y biomateriales de

la prétesis (O"Connor et al., 2009)
Tejido Médulo de Young E Poisson v
(GPa)
Hueso homogéneo 5.509 0.34
Aleacion Ti (Ti6Al4V) 110 0.3
Aleacién Cr-Co 220 0.3

La Figura 2.9 muestra la geometria de los dos modelos que fueron objeto de
andlisis. El modelo FCS estuvo formado por 1930 elementos y 6508 nodos, se
consider6 rigido apoyado en el extremo distal del fémur y se le aplico una carga
equivalente a 500 N (en ejes x, y¥) a 5 mm de la intercara de la cabeza femoral y
el acetabulo; el modelo FCP esta formado por 9243 elementos y 29251 nodos,
se considero rigido igualmente en el extremo distal del fémur y se le aplicé una
carga equivalente a 500 N (en ejes X, y) directamente en el cotilo o cabeza

femoral artificial.
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Figura 2.9 Modelos FEM y condiciones de carga. a) Modelo
FCS. b) Modelo FCP (O"Connor et al., 2009)

Los valores de esfuerzos maximos en el eje y (Figura 2.10) se encontraron
alrededor de los 140 kPa en las fibras comprimidas (FC) del fémur hacia la parte
lateral interna (Lint) en zona 1 y sobre los 305 kPa en las fibras (FT, traccion).
Los esfuerzos maximos en el eje y (Figura 2.11 a) se encontraron entre 69 y 415
kPa en las fibras comprimidas (FC) del fémur hacia Lint en zona 1 y entre 69 y
797 kPa en las fibras tensionadas (FT, traccion) alcanzando valores maximos en
la intercara hueso-protesis en compresion hacia zona 1 de 1.14 MPay 2 de 1.04
MPa. Para el cuello y cotilo se obtuvieron 312 kPa en el cuello.

x

y ) ..H
L, FL @ & FC a)

Figura 2.10 Resultados modelo FCS. Comportamiento de los esfuerzos en eje y.
(O Connor et al., 2009)
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Figura 2.11 Resultados modelo FCP a) Comportamiento de los esfuerzos en eje y. b)
Intensidad de los esfuerzos (O"Connor et al., 2009).

Los valores méaximos de deformaciones y esfuerzos de corte se encontraron
también en la zona media del vastago (Figura 2.12)

Ll

)

== -

Figura 2.12 a) Valores de deformacion (a corte), b) Esfuerzos de corte plano xy (nétese
zona e.1 de maximos esfuerzos y comparese en c) con f.1) ¢) Fallo de prétesis y tipo de
fractura (O"Connor et al., 2009).

2.5 Andlisis de los componentes femorales.

Crowninshield et al. en 1980 realizaron un andlisis por elemento finito para
comparar las caracteristicas basicas del disefio, con los efectos que ocurrian en
relacion con esfuerzos en el cemento, el vastago y el hueso. Se encontré que
cuando la longitud de los vastagos se aumenta de 100 a 130 mm, los esfuerzos de
traccion se incrementan 31%, en tanto que los esfuerzos compresivos sobre el
cemento y el calcar se reducen 26%.

Si el area de corte transversal de los vastagos se incrementa 20%Los esfuerzos a
traccion del vastago disminuyen 12%, y en 5% los esfuerzos compresivos sobre el
cemento y el calcar. En contraste, cuando se disminuye el area de corte
transversal, aumentan los esfuerzos de tension en el cemento y el vastago.
Svensson et al. también apoyan el hecho de que cuando aumenta el area de corte
transversal disminuyen los esfuerzos a traccion en el vastago y el cemento.
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Al disminuir el modulo de elasticidad del material de fabricacién del vastago, en
general se reducen los esfuerzos en él, pero a expensas de aumentar cargas en el
cemento. Cuando se aumenta el moddulo de elasticidad del cemento, se
disminuyen los esfuerzos en el vastago, pero aumentan las cargas en el cemento.

Crownshied et al. también demostraron que la forma geométrica del corte
transversal del vastago cumple una funcion importante en la adecuada distribucion
de esfuerzos y en los consecuentes resultados clinicos. Demostrando que las
protesis con bordes agudos mediales se asocian a elevados esfuerzos
compresivos en el cemento, mientras que proétesis con perfiles mediales amplios y
mayores areas de momento de inercia disminuyen los esfuerzos sobre el cemento.

2.6 Analisis comparativo de protesis de cadera

Martel et al., en 2011, realizaron un analisis entre dos tipos de técnicas para una
protesis AESCULAP® (Figura 2.13) una que es implantada a través de una
técnica convencional (Excia) y otra que se implanta a través de una técnica
minimamente invasiva (Metha).

e

Figura 2.13 Proétesis de Cadera de AESCULAP® a) Metha, b) Excia (Martel et al.,
2011)

En ese estudio se conté con un modelo de fémur izquierdo obtenido a través de
una Tomografia Axial Computarizada (TAC). El modelo contemplaba el canal
medular, el hueso trabecular (excepto en su zona diafisiaria, por ser despreciable)
y el hueso cortical. El programa que se utilizé para la manipulacion CAD y para el
estudio por elementos finitos fue el Pro/ENGINEER Wildfire® 4.0, con el fin de
simular una artroplastia de cadera. En el caso de la protesis Metha el fabricante
aconsejé una osteotomia de 50° con respecto al eje femoral y en el caso de la
Excia de 55° con respecto al mismo eje. Se establecio para todos los calculos la
simplificacion de considerar el hueso como un material con comportamiento
elastico lineal homogéneo e isotropico. Las caracteristicas mecéanicas promedio
consideradas se muestran en la Tabla 2.8.
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Tabla 2.8 Propiedades mecanicas consideradas (Martel et al., 2011) S, es el esfuerzo
de rotura a compresion, St el esfuerzo de rotura a traccion y Sy el esfuerzo de fluencia

vaterial | Gpa) | © | qifmy) | (uPa) | (wPa) | (viba)
corteal | 1422 | 032 | 195 | 150 | 822

eslgg?\jsgso 0.10 0.30 0.90 15

fleacion | 11721 | 033 | 442 | 1040 | 1040 | 930

En cuanto a las condiciones de frontera del fémur, se restringié totalmente su
movimiento, situacion que se puede considerar analoga al funcionamiento real
concarga con la rodilla blogueada. De esta forma se tuvo en cuenta la capacidad
de absorber flexion del fémur completo. Como caso de carga se considerd el mas
desfavorable de apoyo monopodal, en el que la carga en la cabeza del fémur es 4
veces superior al peso corporal del individuo. Como objeto del estudio se eligié un
hombre de 1,75 metros de altura y 75 Kg, con lo que se obtiene una fuerza en la
articulacion coxofemoral de 3000 N. La direccion de la carga coincide con la del
eje mecanico de la pierna, del centro de la cabeza femoral hacia el punto medio de
los condilos inferiores.

En el caso de la protesis Excia® se analizd el caso de implantacién en varo
(apoyado en la cortical lateral) y el de correcta implantacion (separado apenas
0,65 mm). En la correcta implantacion estd mas solicitada la zona del calcar y del
trocanter mayor, llegando a un maximo significativo de 20 MPa. Sin embargo, en
la mala implantacion, se observa un claro “efecto punta”, con valores de 100 MPa
desplazandose hacia zona distal las partes méas solicitadas de la protesis (Figura
2.14).

Al disminuir la carga sobre el trocanter mayor, éste se va reabsorbiendo
progresivamente induciendo la aparicion a medio/largo plazo de fracturas
trocantéricas favorecidas por la osteoporosis. Otros efectos perjudiciales para el
hueso en un caso de mala implantacion son el engrosamiento en el periostio (a
nivel de la punta del vastago) ya que, al verse esa zona sobrecargada, el fémur
tiende a generar excesivo hueso alrededor. En ambos modelos no se aprecian
elevados esfuerzos sobre la prétesis. Los resultados en cuanto a hundimiento son
de 0,19 mm en el caso de implantacion en varo y de 1,62 mm en caso de correcta
implantacion.
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Correcta implantacion de la protesis Implantacion de la protesis en varo

Figura 2.14 Esfuerzos sobre el fémur con la implantacién de la prétesis Excia®
(Martel et al., 2011)

Cuando la prétesis Metha® se implanta correctamente se genera un menor estado
de esfuerzos y un mayor hundimiento de la protesis. De lo contrario, (Figura 2.15)
aparece el efecto de una concentracion de esfuerzos en la punta del vastago que
se traduce en un incremento de esfuerzos sobre la zona en la que se apoya en la
cortical lateral del fémur. Esto favorece la aparicién de fracturas periprotésicas a
nivel de la punta del vastago.

Implantacién correcta Implantacion en varo

Figura 2.15 Esfuerzos en la protésis Metha® (Martel et al., 2011)

2.7 Analisis tridimensional comparativo de la respuesta de protesis de
cadera.

Maldonado et al. en 2000 realizaron un andlisis por elementos finitos de la
interaccion hueso-cemento y cemento- protesis con dos materiales acero A316L y
Ti6AL4V en una protesis Charnley®. Posteriormente hicieron una variacion de los
parametros geomeétricos y se analizé su efecto en la distribucion de esfuerzos.
Una distribucion mas uniforme disminuye los efectos, en cuanto a la variaciéon de
la densidad 6sea (stress shielding) y su consecuente reabsorcion 0sea.

Los implantes se modelaron insertados dentro del fémur embebidos en una capa
de cemento de 2 mm de espesor (Figura 2.16). ElI fémur se considerd
transversalmente isotrépico, el cemento y el implante se consideraron isotropicos.
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Se hizo la simulacién de los efectos de carga sobre la prétesis en los instantes de
parado en una pierna y subiendo escaleras haciendo una variacion en los
parametros geométricos de la protesis.

Figura 2.16 Modelo 3D de la prétesis Charnley® (Maldonado et al., 2000)

La geometria de la protesis de Charnley® fue seleccionada bajo los siguientes
criterios:

Comparada _con _otros _modelos _tridimensionales elaborados, resulta
geométricamente mas adaptable a las formas geométricas conocidas. Lo que
implicé una forma rapida y segura de modelado.

Los parametros geométricos de otros modelos tales como aletas laterales a 90
grados o angulos no han sido probadas en pacientes con un récord estadistico
que permita elegirlos. El disefio de Charnley posee méas de 20 afios de
seguimiento.

La prétesis fue centrada en el fémur y el cemento, evitando que una posicion en
varo o en valgo induzca esfuerzos localizados en la zona proximal a la altura del
trocanter mayor o la distal ante posterior del fémur. Se consideré al fémur como un
material de comportamiento no lineal, viscoelastico y anisotropico. Para los valores
de los mddulos de elasticidad eligieron los datos de Reylly y Burstein de 1975.
Para modelar el hueso se tom6 una longitud de féemur de 20 cm, sus dimensiones
fueron extraidas de un ejemplar tipico de un hombre de aproximadamente 800 N
de peso (Tabla 2.9).

Fueron analizados basicamente tres modelos con diferentes longitudes de
vastagos 107, 130 y 150 mm, los cuales corresponden a las geometrias mas
usuales en la practica médica.

El andlisis del modelo de la protesis de 150 mm de longitud del vastago requirio
una malla de 2650 elementos.
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Fueron creados 26 puntos de control sobre la intercara hueso- cemento y sobre la
intercara cemento-protesis para medir la variacion de los esfuerzos resultantes en
los analisis

Tabla 2.9 Constantes elasticas para un fémur humano (Maldonado et al., 2000).

Método
de Ens,ayo
medida mecanico
Simetria | Transversalmente
asumida isotrépico
E. (GPa) 11.5
E.(GPa) 11.5
Es(GPa) 17.0
G 3.6
Gis 3.28
Gas 0.58
Vi 0.31
V13 0.31
Vo1 0.58
V31 0.46
V3o 0.46

Se elaboré otro modelo con longitud de cuello de 26 mm y dimensiones normales
de Charnley en el vastago, para observar la zona de concentracion de esfuerzos al
hacer un cambio en la geometria y un modelo representando solamente la carga
en la zona de contacto articular para estudiar el efecto de la de los musculos con
las dimensiones del disefio clasico de Charnley®.

Los esfuerzos de von Mises muestran una alta concentracion en el cuello en la
zona distal del implante (Figura 2.17). Se determiné que las zonas criticas son el
cuello de la protesis, la zona donde se cruzan el eje del vastago y el eje del cuello
y la zona distal. Se hicieron cambios de longitud y se suavizé la distribucién de
esfuerzos por lo que se propuso una ranura en una y/o dos direcciones en la zona
distal del implante con el fin de distribuir los esfuerzos cortantes que son los
causantes del aflojamiento por remodelado éseo.

Figura 2.17 Esfuerzos de Von Mises en area del cuello. (Maldonado et al., 2000)
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Capitulo 3. Metodologia de modelado

3.1 Escaneo laser 3D

En el area de Manufactura Aditiva del Instituto de Ciencias Aplicadas y Tecnologia
(ICAT) antes CCADET, se realiz6 un escaneo laser de la protesis tipo
Thompson®. El equipo empleado fue un Desktop 3D Scanner Next Engine®, el
cual consiste en un sistema 6ptico de medicion basado en la transmision de luz
laser, en el que la superficie de un objeto es iluminada por este tipo de luz, punto
por punto el sistema mide la reflectancia, que es la capacidad de una superficie
para reflejar energia electromagnética en una determinada longitud de onda. El
escaneo laser provee una alta densidad de puntos adquiridos en la superficie de
un objeto, un proceso que permite el registro detallado de la superficie y su
reconstruccion tridimensional. (Vicedo et al., 2010).

No obstante, uno de los problemas que tiene es que, en superficies muy brillantes,
la luz l&ser se dispersa y es necesario aplicar un spray para minimizar tal efecto y
después marcar puntos de color rojo por toda la pieza. Un fendmeno que también
se presenta en superficies muy asperas, donde es necesario adquirir una mayor
densidad de puntos para representar la superficie adecuadamente. Por lo anterior,
se cubrié la pieza con talco en spray, posteriormente con un plumén rojo, se
marcaron puntos por toda la superficie de la pieza (Figura 3.1).

Figura 3.1. Marcado de puntos en la protesis Thompson®.

Una vez que se coloco la pieza en una base y se sujeté con pinzas en un soporte
universal, se midié una distancia de 30 cm entre la pieza y el escaner. Cuidando
gue el escaner cubriera la pieza en su totalidad. (Figura 3.2a)
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a)
Figuras 3.2.a) Ajuste de la pieza al escéaner. b) Visualizacion del escaneo.

Después del escaneo (con una duracion aproximada de 10 minutos), se genera un
archivo de la pieza en 3D, el cual se guarda con una terminacion .STL por sus
siglas en inglés (Standard Triangulation Data) (Figura 3.2 b) para que haya
compatibilidad con un programa de CAD.

Para tener un modelo de la pieza completa, se hizo un escaneo de la parte inferior
de la pieza, esta vez se utilizé el equipo FARO® proporcionado por la UDIATEM.
(Figura 3.3 ayb)

Figura 3.3 a) Brazo para escaneo y b) Escaneo de la parte inferior de la pieza

29



3.2 Limpieza del modelo 3D

Después de obtener el escaneo de la pieza, se observaron algunas irregularidades
COMO agujeros, surcos 0 puntos que NO son necesarios ya que para su posterior
andlisis se debe tener un modelo lo més parecido al real. Para estos se utilizo el
software libre MeshLab® el cual tiene una serie de herramientas para editar,
limpiar y corregir mallas.

Se abrio el archivo .STL en la paqueteria MeshLab® donde se seleccion6 el botdn
“select faces in a Rectangular Region tool” Esto permitié escoger las caras o areas
gue se removieron. (Figura 3.4).

Figura 3.4 Seleccion de regiones a remover

Se selecciond el “render” para mostrar los bordes y vértices no correlacionados y
después se filtraron para seleccionarlos y borrarlos (Figura 3.5 a). Posteriormente
se revisaron las zonas de la pieza donde no se escanearon completamente, para
después llenar los huecos faltantes con la herramienta “fill holes” (Figura 3.5 b).

a) b)

Figura 3.5 a) Bordes y vértices no correlacionados. b) Zonas con huecos

Para el segundo escaneo se seleccionaron las areas que estaban de mas por
medio del botdn “Select faces in a rectangular region”, después se aplicé un filtro
mediante el uso del botén “Delete selected faces and vertices”. (Figura 3.6).
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Figura 3.6 Remocion de areas.

Se abri6é el primer archivo para seleccionarlo como malla guia y pegar en él el
segundo archivo. Esto se hizo con el comando “Align” el cual se usa para
reposicionar las mallas separadas en relacion de una con otra. Posteriormente se
selecciond la opcidn “Glue mesh here” y se desplegaron las dos mallas con
diferente color (Figura 3.7 a).

b)

Figura 3.7 a) Reposicion de mallas. b) Seleccion de 4 puntos para alineacion

Se rotaron ambos modelos en una posicion similar en donde muestre la mayor
informacion de superposicidon. Luego se seleccionaron 4 o0 mas puntos similares
en cada malla para finalmente unirlas. (Figura 3.7 b). Para suavizar la malla final
se selecciond el botén “Filters/ Remeshing” y se dejé correr hasta que quedd la
nueva malla (Figura 3.8).

Figura 3.8 Nueva malla
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Para mejores resultados, se realiz6 un solido de la punta con ayuda de CATIA®
para después alinearlo con el escaneo original. (Figura 3.9)

c)

a)

Figura 3.9 a) Sdlido b) alineado de mallas. ¢) Unién final

Para suavizar los resultados de la reconstruccion, se aplicO en las areas
seleccionadas “filters/ remeshing, symplification and reconstruction/ Poisson
reconstruccition” (Figura 3.10)

Figura 3.10 Suavizado de &reas.

Para un acabado uniforme se us6 el software libre Meshmixer® con la herramienta
“Sculpt/Brushes/buble brush” con la cual se suaviza de una forma rapida las areas
con irregularidades. (Figura 3.11)
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c) d)

Figura 3.11 a) Seleccién de areas irregulares, b) aplicacién del suavizado, c) Parte
superior de la pieza mejorada, d) Aplicacion del suavizado en toda la pieza y e)
Visualizacion final en MeshLab®

Una vez que se finalizé con la limpieza del modelo de la protesis; se import6 a la
paqueteria MeshlLab® para restaurar la malla con la herramienta “filters/
remeshing, symplification and reconstruction/Quadric Edge Collapse decimation”.
(Figura 3.12) Se import6 a la paqueteria Solidworks® en donde se verifico que la
malla no tuviera errores y se exporté como un archivo .IGES.

Quadric £dge Colapse Decimation

Smplfy 8 mesh using & Quadric based Edge Collaose.
Strategy; better then clstenng but soner

Tergetnumber of faces 5967
Percentage reducton (0..1) 0.075
Qualty threshold 03
[T ereserve Boundary of the mesh
Boundary Preserving Viegnt |
Preserve Normal
Preserve Topology

[¥] Optmal position of smplfied vertices
Planar Smpification

Weighted Simpification
[¥] Post-smplification cleaning
Smplfy only selected faces

Figura 3.12 Restauracion de malla de prétesis con MeshLab®
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3.3 Modelado en Abaqus®.

Para el modelado, se uso la paqueteria Abaqus® y se siguié el orden de cada uno
de sus modulos. Los cuales se describen a continuacion.

3.3.1 Definicién de los sélidos.

En este médulo se utilizé el archivo de un fémur el cual fue proporcionado por la
UDIATEM de trabajos anteriores, se le realiz6 un corte transversal en el trocanter
menor como indica uno de los fabricantes para simular el corte que normalmente
se ejecuta en esta clase de intervencion (DePuy Synthes®, 2015). De acuerdo con
los resultados desarrollados por Guerrero en el 2014 y Leon en el 2015; para
simular el comportamiento del material del fémur se hicieron particiones en la
parte de los condilos y en la epifisis para delimitar las regiones de hueso
trabecular y hueso cortical. Estas particiones se realizaron con el comando
“Partition cell/Define cutting Plane”. Se eligié un plano de corte y después un punto
normal al plano, éste se hizo debajo del trocanter mayor. (Figura 3.13)
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Figura 3.13. Particioén en uno de los céndilos.

Para el modelo de la prétesis, se importd el archivo .IGS como un sélido
deformable.

3.3.2 Asignacién de propiedades

Se crearon tres tipos de material, uno para la proétesis y los otros dos para el
fémur, ya que el hueso esta compuesto por hueso esponjoso o trabecular y por
hueso cortical o compacto. En la tabla 3.1 se muestran las propiedades asignadas
para cada material.

Tabla 3.1 Material y propiedades mecanicas para el modelo de la proétesis
(Niinomi,1998) y (Ojeda, 2009)

Material Médulo de Coeficiente de Esfuerzo de Densid?d
Young [GPa] Poisson cedencia [MPa] [Kg/mT]
Ti6AI4V 114 0.34 860 4300
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Se usaron las propiedades para el analisis en las regiones designadas del fémur
de acuerdo con Krone & Ryan en 2006, en su estudio de fémures in vivo y las
utilizadas en el trabajo de Guerrero en el 2014. (Tablas 3.2 'y 3.3)

Tabla 3.2 Propiedades elésticas ortotrdpicas para hueso cortical.
(Krone et al., 2006)

Moédulo de Young [GPa] | Médulo de rigidez al corte [GPa] | Coeficiente de Poisson

E.1=16.0 G1=3.2 012=0.30
E.=6.88 Go3=3.6 023=0.45
Es=6.3 613:3.3 013=0.30

Tabla 3.3 Propiedades elasticas ortotropicas para hueso trabecular.
(Krone et al., 2006)

Médulo de rigidez al corte

Médulo de Young [MPa] [MPa] Coeficiente de Poisson
E1:1352 612:292 01:0.30
E>=968 G23=370 0,=0.30
E3:676 Gl3:505 U3:0.30

Asimismo, se crearon sistemas de referencia para la direccion del material en el
fémur con el comando “Create Datas CSYS 3 Points”, se tomaron coordenadas
rectangulares en las cuales se asigno el origen de coordenadas, un punto en el
eje X y un punto en el plano X-Y. Después, se uso el comando “Assign Material
Orientation” y se escogio el sistema de coordenadas creado. Posteriormente se
asignaron los materiales a cada seccion.

3.3.3 Ensamble de la protesis con el fémur.

En este mddulo se cred una instance por cada una de las partes y se posiciono la
préotesis en el fémur con la ayuda de las herramientas “Translate Instance” y
“‘Rotate Instance”. Después se usoO la herramienta “Merge/cut instances” y se
realizé una cavidad del tamafio de la protesis. Luego, se cred una nueva instance
de la prétesis para nuevamente ensamblarla en el modelo del fémur. (Figura 3.14)

Figura 3.14 Ensamble de protesis y fémur.
35



3.3.4 Paso y condiciones de frontera a diferentes condiciones de carga.

Se cre6 un paso dinamico explicito con una duracion de 0.3 s. Se opté por un
factor de escalamiento de masa de 80000 ya que de acuerdo al trabajo de Pineda
en 2014, ayuda al tiempo de cémputo y da una aproximacién a valores mas
cercanos a la realidad. Sin embargo al usar ese valor, las simulaciones no se
completaron y se tuvo que variar, resultando energia cinética con respecto a la
energia interna muy alta y no 5% menor como indica el manual de Abaqus®.
Entonces se mantuvo el valor de escalamiento en 80000 y lo que se modificé fue
el tamafo de los elementos de malla con un valor de 0.09 lo cual permitié que la
simulacion se complementara a pesar de cumplir con el rango entre las energias.
Para el moédulo de interaccion se consider6 un coeficiente de friccion p=0.8
tomando en cuenta que hay una buena osteointegracién entre la prétesis y el
fémur a un afo postoperatorio (Ojeda, 2009).

Se plantearon cuatro casos de estudio, los cuales describen cuatro actividades en
donde se tomd como masa del cuerpo, la masa promedio maxima de un hombre
mexicano que es de 75 Kg (CANAIVE, 2012). Se asigndé una malla tetragonal a
ambos modelos, resultando para el fémur una malla de 15603 elementos tipo
C3D10M y para la proétesis 3504 elementos tipo C3D10M.

Caso 1 Posicion monopodal.

Se aplicaron las fuerzas de los muasculos actuantes sobre la cadera en esta
posicion (Figura 3.15) y (Tabla 3.4) asi como el empotramiento en la parte distal
del fémur.

Gluteo M. Periforme
medio

Gluteo
menor

lliopsoas *
\/\

*+» Gluteo
mayor

Figura 3.15 Puntos en el fémur donde se aplicaron las fuerzas ejercidas por los musculos
del fémur en posicibn monopodal
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Tabla 3.4 Direcciones y magnitudes de las fuerzas en el fémur en la posicion
monopodal (Bitsakos et al., 2005)

Fuerza (N) X Y Z
C;’Rit?ﬁf;’c?gn'a 861.3 250.8 -2056.9
Gluteo mayor -184.9 85.2 244
Gluteo medio -42.2 4 81.7
Gluteo menor -21.5 -7 45.2

lliopsoas 0.6 -71.5 60.8

Periforme -113.4 61.6 38

Caso 2 Subiendo escaleras

En este caso se escogieron los musculos que ejercen mayor fuerza durante esta
actividad entre ellos el abductor con 1.05 veces el peso del cuerpo y el vasto
lateral con 0.95 veces el peso corporal (Bergmann et al., 2001) (Figura 3.16). Se
obtuvieron las componentes de la fuerza ejercida por los musculos tomando los
datos de los cosenos directores (Cheal et al. en 1992) y los datos obtenidos por
Bergmnann et al. en 2016. (Tabla 3.5)

s Cabeza femoral

%, _» Abductor

7

Vasto
lateral

Figura 3.16 Puntos de aplicacion de las fuerzas de musculos y cabeza femoral al subir
escaleras.
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Tabla 3.5 Componentes de las fuerzas en los musculos y en la cabeza del fémur al
subir escaleras. (Bergmann et al., 2016) (Millington et al., 1992)

Fuerza (N) X Y Z
Cabeza femoral -167.87 -999.54 458.66
Abductor 488.25 275.63 551.25
Vasto lateral -712.5 49.87 35.62

Caso 3 Levantarse de una silla

Para esta actividad se ejerce una fuerza maxima en dos musculos del fémur en el
gliteo maximo 952 N y el biceps femoral 411.04 N (Figura 3.17). Se obtuvieron los
cosenos directores para obtener las componentes de las fuerzas en cada uno
(Tabla 3.6) de acuerdo a la fase 2 de este movimiento la cual comienza con el
inicio de la extension de la rodilla y finaliza con la inversion de la flexion del tronco
a la extension del tronco. Durante esta fase se produce una transicién desde el
desplazamiento del peso hacia adelante hasta el levantamiento hacia arriba su
duracion es hasta el 35% del movimiento completo (Millington et al., 1992).

Biceps

B
X ol

femoral
ZX// 2

\

Figura 3.17 Puntos de aplicacion de las fuerzas en musculos y cabeza femoral al
levantarse de una silla.
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Tabla 3.6 Componentes de las fuerzas pico promedio en musculos y cabeza femoral
durante fase 2 de levantarse de una silla (Millington et al., 1992) y (Bergmann et al.,

2016)
Fuerza (N) X Y Z
Cabeza femoral -117.38 -748.11 318.04
Glateo mayor 771.18 238.02 495.08
Biceps femoral 394.59 36.99 102.76

Caso 4 Trotar

El masculo que ejerce mayor fuerza en esta actividad, es el gliteo medio con una
fuerza de 2403.7 N, después el gliteo menor con 1722.7 N y luego el glateo
mayor con 1185 N (Lenhart et al., 2014). De igual forma que en los otros casos, se
calcularon las componentes de la fuerza para cada musculo (Tabla 3.7), para
después colocar esas cargas en el modelo (Figura 3.18).

Tabla 3.7 Componentes de la fuerzas pico promedio en musculos y cabeza femoral.
(Bergmann et al., 2016)(Maldonado et al., 2000)

Fuerza (N) X Y Z
Cabeza femoral -151.16 -1188.98 452.36
Gluteo mayor 959.85 296.25 616.2
Gluteo medio 1682.59 0 1706.62
Gluteo menor 1016.39 120.58 1378.16
lliopsoas 1326 1423.5 195

SN A\

Gluteo %— ‘Jn—-’
menor -

lliopsas

e ’ Gluteo
mayor

Figura 3.18 Puntos de aplicacion de fuerzas debido a musculos
y cabeza femoral al trotar.
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Capitulo 4. Analisis de resultados

En este capitulo se ilustran y exponen los resultados obtenidos en las
simulaciones para cada caso de estudio. Se enfoca en la distribucion de esfuerzos
maximos y desplazamientos globales en las zonas donde hay posibles fallas de
acuerdo con la literatura.

4.1 Posicién monopodal

El esfuerzo méximo fue de 977 MPa en la zona de aplicacion de la fuerza sobre la
cabeza femoral, sin embargo, éste no se toma en cuenta como un resultado real
ya que de acuerdo al principio de Saint- Venant las solicitaciones ejercidas sobre
un solido deformable debido a cargas puntuales son elevadas y éstas se
desprecian (diccionario.raing, 2018). Por lo que se observa en la zona de la
cabeza femoral que se distribuyen esfuerzos con un valor de 10 MPa, en la zona
superior del cuello del vastago, se concentran esfuerzos de 80 MPa debido a la
accion de los musculos en la zona del trocanter mayor. Este esfuerzo es 1.6 veces
mayor que el publicado por Palma en 2014 donde no se tomaron en cuenta las
fuerzas debidas a los musculos cerca del trocanter mayor. A lo largo del vastago,
especialmente donde hay contacto en la zona distal del fémur, se localizan
esfuerzos de 220 MPa.

S, Mises

{Avg: 759
+9.775e+08
+2.400e+08
+2.201e+08
+2.002e+08
+1.803e+08
+1.603e+08
+1.404e+08
+1.205e+08
+1.006e+08
+8.067e+07
+6.075e+07
+4.,083e+07
+2.092e+07
+1.000e+06
+4.7442+05

Figura 4.1 Esfuerzos maximos en la prétesis Thompson® en la cabeza femoral, cuelloy a
lo largo del vastago.

Se observa que en el modelo sin implante (Figura 4.2 a) se presentan los mayores
esfuerzos en la transicion del hueso cortical a esponjoso con valores entre 9 MPa
y 12 MPa. Asi mismo, en el modelo con prétesis tipo Miller® se observa en la
intercara del fémur el mismo comportamiento con valores entre 4.5 MPa y 9 MPa
(Figura 4.2 b). En el modelo con implante tipo Thompson® los esfuerzos en el
fémur se muestran en la zona de contacto con el vastago los cuales aumentan de
6 MPa en la zona de la epifisis a 19.9 MPa a lo largo de la diafisis.
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Hay una zona critica donde el vastago hace contacto a lo largo de la diafisis con
un esfuerzo maximo de 35 MPa esto mismo sucede en el modelo con implante
tipo Spotorno® (Figura 4.2 c) sin embargo en su trabajo (Arellano, 2015) se
despreciaron debido a una distorsion observada en la malla. Los esfuerzos que se
distribuyen a lo largo de la di&fisis con protesis Thompson® son 50% menores en
comparacion con los esfuerzos presentes en el fémur con implante tipo Spotorno®
con un valor maximo de 22.7 MPa mientras que en la protesis tipo Spotorno® se
alcanzan 46.92 MPa.

S, Mises

(avg: 759%)
+1.978e+10
+3.900e+07
+3.576e+07
+3.252e+07
+2.927e+07
+2.603e+07
+2,279e+07

+1.8556+07
+1,631e+07 | ‘

+1.307e+07
+9.825e+06
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Figura 4.2 Esfuerzos maximos en el fémur bajo condicion monopodal. a) Fémur sin
implante (Pineda, 2014). b) Fémur con implante tipo Miiller® (Pineda, 2014) c) Fémur con
implante tipo Spotorno® (Arellano, 2015)

d) Fémur con implante tipo Thompson®.

La distribucién de la carga en el ensamble con implante tipo Thompson® (Figura
4.3) se concentra en el cuello del implante con un valor maximo de 81.7 MPa el
cual es 14.73 % mayor al reportado por Arellano en 2015. En la zona de la diafisis
alcanza 35 MPa siendo 40 % menor al implante tipo Spotorno® sin embargo, el
comportamiento es similar en ambos casos puesto que el implante absorbe la
carga maxima, asi como la accion de los musculos principales es notoria con
ambos implantes.
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Figura 4.3 Distribucién de la carga condicién monopodal. a) Fémur con implante tipo
Thompson®. b) Fémur con implante tipo Spotorno® (Arellano, 2015).

En cuanto a los desplazamientos, en este trabajo, se tomaron en cuenta los
desplazamientos globales para observar la tendencia del sistema implante-
prétesis a moverse. Para este caso, el sistema tiende a desplazarse de 4.18 mm
en la cabeza del implante y disminuir hasta 0.418 mm en la zona media y distal.
De la misma forma, los desplazamientos en la parte derecha del céndilo superior
van desde 2.51 mm hasta 1.67 mm que es la zona donde los musculos ejercen
mayor accién en este movimiento (Figura 4.4).
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Figura 4.4 Desplazamientos en el modelo del fémur con implante bajo condicién
monopodal.
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4.2 Subiendo escaleras

El esfuerzo méaximo se presenta a lo largo del vastago con 137 MPa
disminuyendo a 50 MPa en el lado inverso causado por el contacto con la pared
de la diafisis del fémur; (Figura 4.5) otra zona que presenta concentradores de
esfuerzos en el cuello de la prétesis con un valor de 38 MPa el cual es 7.8%
mayor comparado con el de un fémur sin implante en esta misma zona (Guerrero,
2014).
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Figura 4.5 Resultados de esfuerzos de von Mises en fémur con protesis Thompson®
subiendo escaleras.

Los esfuerzos en el fémur se presentan entre 33 MPa y 37 MPa aproximadamente
en la zona medial del canal femoral ocasionado por el contacto con el vastago. Se
observan partes donde se incrementan los esfuerzos a 42 MPa. Mientras que, en
el modelo del fémur sin implante del estudio de Guerrero en 2014, el cuello del
fémur presenta esfuerzos no mayores a 35 MPa, por lo que el modelo con
implante tipo Thompson® presenta un 16.6% mas que el fémur sin implante, sin
embargo, no sobrepasa la resistencia del hueso cortical. (Figura 4.6)

Algunos estudios toman en cuenta los esfuerzos presentes en el cuello de la
prétesis, ya que es un lugar donde tiende a fatigarse el material y romperse
presentando alta concentracion de esfuerzos en esta actividad rondando los 63
MPa (Palma, 2014). Mientras que para la prétesis Thompson® llega a los 50.8
MPa por lo que se encuentra 19.36 % por debajo de los datos de la literatura en
donde el implante absorbe gran parte de la carga. Lo cual es el 5.9 % del esfuerzo
de fluencia del material de la proétesis. La distribucion de la carga en el ensamble
muestra que los esfuerzos maximos se presentan en el cuello de la prétesis y en
la parte media del fémur con valores 37.9 MPa y de 47 .4 MPa respectivamente
los cuales son 3.29 % y 29.19% mayores que en el fémur sin implante del trabajo
de Guerrero de 2014 (Figura 4.7)
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Figura 4.6 Esfuerzos de von Mises en fémur subiendo escaleras. a) Fémur sin implante
(Guerrero, 2014) b) Fémur con implante tipo Thompson®.

En cuanto a los desplazamientos entre el fémur y la prétesis, se tomaron los
desplazamientos globales como en el caso anterior, el valor maximo se encuentra
en la zona del trocanter mayor con 5.12 mm. Asi mismo, en la metafisis hay
desplazamientos de 2.8 mm, mientras que en la diéfisis s6lo 0.9 mm (Figura 4.8).
Esto se explica ya que se consideraron sélo las fuerzas maximas ejercidas por el
gliteo mayor sin tomar en cuenta la accion de los tendones y ligamentos que
contrarrestan los desplazamientos reales, asi como en la carga total de la cabeza
femoral.
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Figura 4.7 Distribucion de carga subiendo escaleras. a) Fémur sin implante (Guerrero,
2014) b) Fémur con implante tipo Thompson®.
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Figura 4.8 Desplazamientos en prétesis y fémur subiendo escaleras.

4.3 Levantarse de una silla

El esfuerzo maximo se ubicé en la parte media del vastago con un valor de 112
MPa, distribuyéndose hacia la parte posterior. En el cuello desciende un 50%
aproximadamente 50 MPa. Mientras que en la cabeza femoral rondan los 13 MPa
descartando los esfuerzos asociados a la zona de aplicacién. En los estudios
reportados por Rabbani y Saidpour en 2015 el esfuerzo maximo para esta
actividad fue de 253.73 MPa por lo que con la protesis tipo Thompson® son 55.85
% menores, esto pudo deber a que en este trabajo no se consideraron las cargas
asociadas a todos los musculos, sélo los que presentaban el valor critico (Figura
4.9).
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Figura 4.9 Esfuerzos en protesis tipo Thompson® al levantarse de una silla.
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Los esfuerzos maximos en el fémur aparecen en zonas donde en esta actividad se
presentan mayores fallas del implante, como son el espacio distal con valores de
33 MPa. Se observa que en el condilo inferior se presentan esfuerzos de la misma
magnitud.

Esto se explica por haber restringido el movimiento en esa region del modelo, sin
embargo bajo condiciones reales, estas solicitaciones se distribuirian por toda la
parte de la epifisis inferior llegando a la articulacion de la rodilla (Figura 4.10).
Mientras que la distribucion de la carga en el ensamble, el cuello del implante
absorbe la carga maxima alcanzando los esfuerzos de 47 MPa y en la zona donde
hay cambio de material en el hueso, aumentan de 4.74 MPa a 23.7 MPa (Figura
4.11). Este comportamiento muestra que al levantarse de una silla los esfuerzos
se concentran en el cuello del fémur, cuando hay implante se distribuye en la zona
media del féemur.
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Figura 4.10 Esfuerzos de Von Mises en el fémur al levantarse de una silla.
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Figura 4.11Distribucion de carga en fémur con implante al levantarse de una silla.
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Los desplazamientos globales presentes son mayores en la cabeza femoral de la
prétesis y en el hueso trabecular cerca del condilo superior entre valores de 1.43
mm a 1.57mm. Dentro del espacio de la insercién entre el vastago y el canal
femoral, los valores son de 1.28 mm A lo largo de la parte cortical y disminuyen a
0.42 mm. (Figura 4.12)
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Figura 4.12 Desplazamientos en fémur con implante al levantarse de una silla.

4.4 Trotar

En esta actividad las solicitaciones en el implante son elevadas en comparacion
con las actividades anteriores (Bergmann et al., 2016). Se muestra que en la zona
distal del vastago hay un esfuerzo maximo de 353 MPa, disminuyendo hacia la
parte superior cerca del collarete a 129 MPa. En la parte del cuello hay una zona
donde el esfuerzo llega a 33 MPa. Coincide con el estudio de Lenhart et al. en
2014 en donde la accién del gluteo medio es notablemente visible y concuerda
con la zona de solicitaciones de este trabajo. (Figura 4.13)

S, Mises

(Avg: 7536)
+6,113e+08
+3.851e+08
+3,531e+08
+3.211e+08
+2,801e+08
+2,571e+08
+2,251e+08
+1.931e+08
+1.610e+08
+1,200e+08
+2,7032e+07
+6,502e+07
+3,301e+07
+1.000e+06
+7.142e+05

Figura 4.13 Esfuerzos en la prétesis en la condicion de trotar.
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En el fémur la distribucion de esfuerzos es notoria a lo largo de la diéfisis,
rodeando el canal femoral con un valor de 108 MPa disminuyendo a 47 MPa. Se
aprecian zonas con mayor esfuerzo con una magnitud de 169 MPa. (Figura 4.14).
Al correr se ejerce una carga constante en el fémur debido a los musculos
actuadores por lo se puede correr el riesgo de fractura si aumenta la intensidad de
esta actividad sin embargo no se rebasa la resistencia del hueso, por lo que no se
pronostica falla. En la distribucién de carga para esta actividad se observé un
incremento del 40 % entre el cuello del implante y la di&fisis, mientras que en las
zonas donde los musculos actian, hay concentradores de esfuerzos con valores
de 100 MPa. (Figura 4.15)
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Figura 4.14 Estado de esfuerzos en fémur al trotar.
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Figura 4.15 Distribuciéon de carga en fémur con implante al trotar.
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El maximo desplazamiento global entre el implante y el fémur es de 12 mm. En el
collarete del implante del lado del trocanter menor disminuye un 50% con 6.33
mm. Esto se debe a que en esta actividad se ejerce una mayor fuerza al implante
el cual absorbe la mayor parte de esta carga. (Figura 4.16)

U, Magnitude
+1.902g-02
+1.743e-02
+1.585e-02
+1.427e-02
+1.268e-02
+1.110e-02
+9.510e-03
+7.925e-03
+6.340e-03
+4.755e-03
+3.170e-03
+1.585e-03
+0.000e+00

Figura 4.16 Desplazamientos en fémur con implante al trotar.

En las tablas 4.1, 4.2 y 4.3 se muestran los valores maximos de esfuerzos y
desplazamientos para cada actividad en el implante asi como en el fémur. Se
observé que al trotar se ejercen cargas 37% mayor que en condicibn monopodal,
61% mayor que al subir escaleras y 68% que al levantarse de una silla. Todos los
esfuerzos en la zona del vastago por lo que esta actividad debera practicarse con
la debida precaucion y evaluacion del médico para evitar una falla de protesis, lo
cual puede incluso llevar a la fractura. En el fémur se ejercen mayores
solicitaciones en la zona de contacto con la prétesis para la actividad de trotar, los
esfuerzos son 81 % mayores que al estar de pie, la cual tuvo el menor esfuerzo en
esta zona. La distribucion de carga maxima se presento en la zona del cuello del
implante en la posicion monopodal y al levantarse de una silla con una diferencia
del 54.3% mientras que para subir escaleras y trotar la carga se distribuyé a lo
largo de la diafisis puesto que en estas actividades las fuerzas actuantes de los
musculos son mayores que al estar de pie y levantarse de una silla.

La simulacion mostré que los desplazamientos al levantarse de una silla son
86.9% menores que al trotar ya que las solicitaciones del sistema protesis-féemur
son las maximas promedio para esta actividad (Bergman et al. , 2016), ya que el
fémur y los musculos que lo rodean reciben gran parte del peso corporal, por otro
lado en la posicibn monopodal el implante es el que tiene mayores concentradores
de esfuerzo ya que se ejerce 5/6 del peso del corporal en el miembro donde se
apoya el cuerpo (Ojeda, 2009).
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Tabla 4.1 Esfuerzos méaximos en el implante tipo Thompson® y regiones donde se

Actividad

Monopodal

Subir escaleras

Levantarse de una silla

Trotar

presentan.
Esfuerzos méaximos de Region
von Mises (MPa)

220

137

112

353

P Oy, o
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Tabla 4.2 Esfuerzos maximos en el fémur y regiones donde se presentan.

Actividad Esfuerzos maximos de Regidn
von Mises (MPa)

Monopodal 19.9 ﬁ)
]
Subir escaleras 50.8 #

Levantarse de una silla 33 ?
Trotar 108 ¢

o1



Tabla 4.3 Desplazamientos globales maximos en el ensamble protesis- fémury
regiones donde se presentan.

Actividad Desplazamiento (mm) Regidn

Monopodal 4.18 (1
Subir escaleras 5.12 T
Levantarse de una silla 1.57 Y
Trotar 12 ?
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Capitulo 5. Conclusiones

Se analizo por medio de la paqueteria de elemento finito Abaqus® los esfuerzos y
desplazamientos en la protesis tipo Thompson® simulando condiciones de carga
de cuatro actividades diarias que incluyen, posicion monopodal, subiendo
escaleras, levantarse de una silla y trotar.

Los esfuerzos méximos para las cuatro actividades estudiadas se presentaron en
la region del vastago. En ningun caso se sobrepaso el esfuerzo de fluencia del
material del implante. En el caso monopodal, el esfuerzo de fluencia fue 25%, al
subir escaleras 15%, levantarse de un silla con 13% y por ultimo, al trotar el valor
fue de 41%, siendo éste, el valor mas alto de los cuatro movimientos ensayados;
sin embargo, este valor se encuentra por arriba de lo esperado ya que rebasa el
rango esperado de esfuerzos bajo condiciones normales de una prétesis (20 al
30%) lo cual representaria falla por fatiga si se aplicara una carga ciclica. Otra
regién en la cual se presentaron valores por arriba del rango méaximo del campo
de esfuerzo fue en el cuello del implante principalmente en la actividad monopodal
al ser la accién donde se ejerce la mayor parte del peso corporal.

En cuanto a los desplazamientos globales, de acuerdo a los resultados de la
simulacién, el desplazamiento maximo se present6 al trotar con 12 mm, siendo 2.8
veces mayor que al subir escaleras y posicion monopodal 7.8 veces mayor que al
levantarse de una silla siendo el efecto de no considerar el sistema completo que
engloban las acciones de todos los musculos, ligamentos y articulaciones.

En el modelado en Abaqus®, el escalamiento de masa para reducir los tiempos
de cémputo fue de suma importancia, ya que se aseguré que la energia cinética
no sobrepasara el 5% del valor de la energia interna. Se usé el escalamiento de
masa de 80000. Como consecuencia, la energia cinética fue mayor respecto a la
energia interna, por lo que se optd por una malla con elementos de 0.09 en los
cuatro casos para que las simulaciones se completaran. No obstante, los tiempos
de cémputo fueron 40% mayores que en lo reportado para un caso similar.
Respecto al implante Thompson® fueron 40 h para el caso monopodal, 27 h al
subir escaleras, 53 h al levantarse de un silla y 25 h al trotar. Esto demuestra una
relacion directa entre el factor de escalamiento de masa con los tiempos de
computo y explica los valores elevados de esfuerzos y desplazamientos globales
obtenidos. Para trabajos posteriores se debe considerar el balance entre tamafo
de los elementos de malla, escalamiento de masa y la energia cinética.

Un punto adicional por mencionar es la fijacion del implante y el material,
considerando que este tipo de protesis también se fabrican en acero inoxidable y
fijacion con Polimetilmetacrilato (PMMA). No obstante, se debe realizar un analisis
con estos materiales para comparar las implicaciones que podrian existir en el
area de contacto entre el vastago y el fémur.
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Las perspectivas de este trabajo son complementar el analisis mediante elemento
finito con el uso de telemetria in vivo; en donde a personas con implantes de
cadera sean instrumentados electronicamente y las fuerzas asociadas para
distintas actividades como caminar, sentarse, trotar y otras sean medidas mientras
se graba en video de manera sincronizada con los datos de carga obtenidos.
Estos datos se pueden usar para analizar la remodelacion 6sea en la interfaz del
implante y el hueso y asi evaluar el esfuerzo del tejido.

Por Jdltimo, al lograr analizar y obtener informacion para completar las
caracteristicas de la protesis Thompson®, es posible, en un futuro, la
implementacion de un plan personalizado de rehabilitacion, en donde se logre
reintegrar la realizacion de actividades de la vida cotidiana del paciente
prediciendo las condiciones de falla presentes en cada caso particular.
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