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RESUMEN.

En el presente estudio se evalud el padecimiento de la coxartrosis unilateral; el cual se presenta en
la articulacion de la cadera, afectando la regién proximal del fémur (cabeza femoral) y la cavidad
cotiloidea (acetabulo) en la pelvis; mismo que ésta enfocado en un paciente de nacionalidad
mexicana de 31 afios de edad; quien inici6 desde hace 22 afios, como lo reporta su resumen clinico,
con dolor sordo en la cadera derecha, siendo insidioso y progresivo, el cual, en la actualidad le
impide realizar sus actividades cotidianas.

Como primera etapa de éste trabajo, se investigaron las causas y secuelas asociadas a la coxartrosis
de cadera, la cual es una enfermedad de curso lento y de inicio insidioso debido a que el paciente casi
nunca recuerda cuando comenzaron sus dolencias; lo cual no difiere mucho, con lo referido por el
individuo, ya que, como éste lo sefialo en su momento, menciond no sentir dolor alguno pero cuando
sintio dolor, es porque la enfermedad ya estaba en un estado muy avanzado, esto es debido que dicho
padecimiento es de instauracion progresiva, acompafado por rigidez articular y cuyo sintoma clinico
mas importante es el dolor.

Con base en el resumen clinico del paciente y haciendo uso de su tomografia bajo su consentimiento;
se realizo el disefio de la parte afectada mediante el uso del programa ScanlP® 3.2, el cual permitio
generar un modelo de acuerdo a las caracteristicas del paciente; de dicho modelo se utilizé el lado
derecho que es donde se reporta el dafio, al finalizar el modelo éste se guardd con extension “*.stl”.
Posteriormente, el modelo fue exportado al programa Rhinoceros® 4.0 con el objetivo de realizar el
parametrizado de las zonas de estudio; al finalizar se cambi6 la extension del archivo por “*.iges”.

Posteriormente, se generd el disefio de la prétesis de cadera utilizando el programa Solidworks®
2015 y haciendo caso de las sugerencias de un médico experto; mismas que fueron de utilidad para
lograr el disefio personalizado del implante para el fémur y el acetabulo.

Finalmente, mediante el uso del método del elemento finito (MEF) se realizé el analisis de distintas
posturas, tales como: (1) posicién sobre un pie sin andar, (2) caminando con baston, (3) caminando
sin bastén y (4) cargando una mochila, considerando el peso total del sujeto sobre una pierna; por lo
tanto, se realizd la evaluacién numérica, con efecto de estimar las mejores opciones para la
seleccion del biomaterial y el analisis estructural de las protesis, esto con motivo de garantizar la
integridad del fémur y el acetabulo del paciente, después de la cirugia.

Como se comprobd, en los casos en donde se proyectd la estabilidad primaria y secundaria al
caminar con y sin baston, respectivamente; donde a partir de algunas consideraciones, las cuales
fueron: la reduccion de esfuerzos en la interface implante/hueso debida a la rigidez de los
biomateriales utilizados y los micro desplazamientos medidos durante la realizacion de los analisis
numéricos, fue posible predecir el comportamiento de las prétesis; concluyendo que el disefio
sugerido es optimo debido a que se garantiza la correcta osteintegracion a largo plazo en la
interface.
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ABSTRACT.

In this thesis, the unilateral hip osteoarthritis was discussed. It takes place at the hip joint, affecting
the proximal femur (femoral head) and the acetabular cavity (acetabulum) in the pelvis. For this
purpose, the case of a Mexican individual was analysed. He was thirty one years old. In his clinical
report, it was reported that he started to feel a dull pain in the right hip twenty two years ago. Such
pain was insidious and progressive. Actually, this pain prevents him from performing daily activities.

In the first part of this work, the root-caused associated with the hip osteoarthritis were discussed. It
is a condition of slow progress and insidious onset because patients rarely remember when they
started their ailments.

In the problem at hand, the individual mentioned that at the beginning he did not feel any pain. He
was upset when his disease was in an advanced stage. This condition developed progressively.
Besides articular stiffness took place. Its major clinical symptom was pain

The clinical report of the individual and his tomographies were evaluated. It was done under his
consent. A biomechanical design of the affected part was carried out. For this purpose, the ScanlP®
3.2 code was used. A customized model was obtained in accordance with his anthropometric
characteristics. The data was saved in *.stl files. In the next step, the model was exported to the
Rhinoceros® 4.0 code. The hip zone of interest was parameterized. The new data was saved in
*.iges files.

The design of the hip prosthesis was carried out with Solidworks® 2015. The ideas of the orthopedist
were considered. A customized implant of the femur and acetabulum was obtained.

Finally, the Finite Element Method was used to determine the structural integrity under different
postures. The cases, which were considered, were the following: (1) standing on one leg, (2) walking
with a cane, (3) walking without a cane and (4) carrying a back bag, considering the weight of the
individual is sustained with one leg. The purpose was to determine the best options in the selection of
the biomaterial and in the structural integrity of the prosthesis. In this way, a long life of the bone
prosthesis system is guaranteed and the integrity of the femur and acetabulum of the patient is
ensured after surgery.

It was possible to establish the performance of the prosthesis. In all the analyzed cases, the primary
and secondary stability of the individual was determined when he walked with and without a cane.
These results were supported based on some considerations as: the reduction of the stresses at the
interface implant/bone due to stiffness of the biomaterials and microstrains on the implants. The
conclusions established that a good design was obtained and a long-term osseointegration is
ensured at the interface.
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OBJETIVO GENERAL.

A partir de las secuelas de la coxartrosis unilateral, generar un modelo de prétesis personalizada de
cadera en 3D para un paciente y validarlo numéricamente, con el fin de garantizar la correcta
osteointegracion a largo plazo en la interface implante/hueso.

OBJETIVOS PARTICULARES:

e El cumplimiento de éste objetivo implica estudiar las causas y secuelas de la artrosis de
cadera o coxartrosis.

e Discusién del problema a tratar con el médico del hospital y obtencion de la tomografia
computarizada del paciente.

e Modelado de la tomografia y delimitacion de la zona afectada.

e Parametrizacién del modelo.

e (Generacion del sistema de proétesis personalizada de cadera en 3D.
o Analisis numérico y analitico de los modelos generados.

e |mpresion del modelo en 3D.
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JUSTIFICACION.

La artrosis se define como una enfermedad caracterizada por la alteracién del equilibrio entre la
formacion y degradacion del cartilago articular y el hueso subcondral que origina areas de lesion
morfolégica a veces de dolor e incapacidad; es una enfermedad relativamente frecuente a partir de
los 50-55 afios, a ésta edad puede presentarse en alrededor del 20-30% de la poblacion. Al tener en
cuenta que la cadera desempefia un papel primordial en el equilibrio y en el soporte del cuerpo, la
coxartrosis puede considerarse como una de las artrosis mas invalidantes.

La incidencia de la fractura de cadera se incrementa con la edad, ocurriendo el 90% de éstas en
mayores de 50 afios. La edad media de presentacion es de 80 afios y cerca del 80% de los
afectados son mujeres, en quienes el riesgo anual alcanza el 4% sobre los 85 afios de edad. La
mayoria de las fracturas son resultado de caidas o tropiezos. (Mufioz S, 2008)

En muchos paises, el nimero de lesiones en la cadera se han duplicado en los ultimos 30 afios v,
por ende, los costos asociados al tratamiento son altos y superan a cualquier otro tratamiento para
otro tipo de lesion.

La artroplastia de cadera es uno de los procedimientos quirirgicos mas exitosos en cirugia
ortopédica, ha probado ser uno de los procedimientos més efectivos para mejorar la calidad de vida
de pacientes con osteoartritis en la cadera. Existen dos métodos distintos para la fijacién a largo
plazo de los implantes: la fijacion cementada y la fijacién no cementada.

Tradicionalmente se ha tenido la percepcion de que los implantes cementados son de menor costo
que los no cementados. Pero, cuando se utilizan todos los elementos requeridos para obtener
mantos de cemento de buena calidad y se considera el mayor tiempo quirirgico que se requiere
para esperar el fraguado del cemento, el costo de ambas técnicas es muy similar.

Por otra parte, las complicaciones que se llegan a tener en la restauracion de la anatomia de la
cadera van desde rangos de dislocacion hasta pérdida temprana del implante, a su vez el problema
de la longevidad de los sistemas ésta vinculado a la ostedlisis siendo una respuesta biologica al uso
de materiales que producen desechos (polietileno de alta densidad).

Por lo tanto, con el presente trabajo se busca generar un modelo de prétesis personalizada de
cadera para un paciente con coxartrosis unilateral en el cual en primera instancia se pretende
seleccionar un biomaterial adecuado que permita reducir los esfuerzos en la interface
implante/hueso, que garantice una menor resorcion del hueso y una reducida longitud de los
desplazamientos; a su vez esto sera aunado, a la geometria del disefio de la prétesis propuesta.

Es importante aclarar que el disefio se llevara a cabo utilizando programas de disefio como lo son
ScanlP® 3.2 y Solidworks® 2015. El trabajo por su parte se llevara a cabo en conjunto con el
Hospital Regional 1° de Octubre con el Jefe de Cirugia de Columna Dr. Alejandro Gonzalez Rebattl
quien sugiri6 como alternativa de implantacion el sistema de reconstruccion acetabular de Burch-
Schneider.
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SIMBOLOGIA.

km

HHS
AML
PCA

HH

mm

CLS Spotorno
AAOS
cm

¥

CcCD
FFC

ECE R94
kN

MPa
GPa

gr

cmd

n

Sl

AP

ML

RoM
ASTM
TiO;
Ti-6Al-4V
Al,03
Zr0;
Ca0
MgO
Y203
PSzZ

TZP

HA, [Ca10(PO4)s(OH)2]
TCP, [Ca10(PO4)e]
SiO;
P205
CaF:
MgF2
Na20
K20
B.03

Kilometros

Escala de Harris

Anatomic Micro Luck

Porous Coated Anatomic

Harris Precoat

Milimetros

Sistema de fijacidn sin cemento
Asociacion Americana de Cirugia Ortopédica
Centimetros

Micras

Cervicodiafisiario

Criterio de fuerza en el fémur

Comision Economica de las Naciones Unidas por Europa

Kilonewton
Megapascal
Gigapascal

Gramos

Centimetros cubicos
Numero de muestra
Superior-Inferior
Anterior-Posterior
Medial-Lateral

Rango de movimiento
American Society for Testing and Materials
Oxido de Titanio
Aleacion de Titanio
Alimina

Zirconia

Oxido de Calcio
Oxido de Magnesio
Oxido de ltrio
Zirconia Parcialmente Estable
Zirconia Tetragonal
Hidroxiapatita

Fosfato de Tricalcio
Oxido de Silicio
Oxido de Fésforo
Fluoruro de Calcio
Fluoruro de Magnesio
Oxido de Sodio

Oxido de Potasio
Oxido de Boro

XVi




Maestria en Ciencias en Ingenieria Mecanica — IPN SEPI ESIME ZACATENCO.

PE
PMMA
UHMWPE
PEEK
PTFE
PLLA
Ti
CrCo
TC
MEF
HU
T™MT

q)exterior
minterior
tg.
CAD
dc

da

Fz

kg

w

M

N
Cr0;
CoCrMo

Polietileno

Polimetilmetacrilato

Polietileno de ultra alto peso molecular
Poli Eter Cetona
Politetrafluoroeteno

Poli-L-lactico

Titanio

Cromo-Cobalto

Tomografia Computarizada
Método de Elemento Finito
NUmero de Hounsfield
Tecnologia de Metal Trabecular
Diametro exterior

Diametro interior

Tangente

Disefio Asistido por Computadora
Brazo efectivo de palanca

Brazo de palanca para los abductores
Fuerza vertical en el eje z
Kilogramos

Peso

Momento

Newton

Oxido de Cromo
Cobalto-Cromo-Molibdeno

XVii



Maestria en Ciencias en Ingenieria Mecanica — IPN SEPI ESIME ZACATENCO.

INTRODUCCION.

Aunque se desconoce la causa de la artrosis de cadera, la mejor forma de definirla es a partir de los
aspectos que caracterizan a la enfermedad, que incluyen un grupo heterogéneo de patologias con
manifestaciones clinicas comunes. Por otra parte, el nimero de personas sometidas a cirugia de
reemplazo de cadera se ha incrementado en las ultimas décadas.

El curso lento de la enfermedad, sumado a otros factores, hacen que el dolor sea el sintoma clinico
mas importante; como ocurre en el caso del paciente en estudio donde el dolor al caminar y la
rigidez articular al iniciar el movimiento hacen que tenga una impotencia funcional y cogera
progresiva, impidiéndole desarrollar sus actividades cotidianas como lo son sentarse, parase, subir y
bajar escaleras, caminar entre otras con muchas limitaciones.

Por ende, éste trabajo tiende a mostrar una alternativa para la disminucion del padecimiento
mediante la propuesta de un implante personalizado de cadera.

Para reportar ésta investigacion, la presente tesis se ha organizado de la siguiente manera:

El Capitulo 1 consiste en el Estado del arte donde se dan a conocer los antecedentes sobre las
técnicas cementadas y no cementadas, asi como de otras técnicas empleadas para la disminucion
del dafio ocasionado por la artrosis de cadera. En este contexto se plantea la generacion un disefio
de una protesis personalizada de cadera para un paciente con coxartrosis unilateral, el cual presenta
el dafo en la articulacidn derecha de la cadera.

El Capitulo 2 se aborda la anatomia del cuerpo humano, enfocandose en el esqueleto y su
constitucion; describiendo al hueso como una estructura, articulaciones y los huesos que forman
parte de la articulacion de la cadera; por otra parte, también se describiran las propiedades
mecanicas del hueso, asi como de los diversos biomateriales empleados dia a dia en los recambios
articulares.

En el capitulo 3 se dan a conocer las técnicas de modelado y parametrizado mediante una serie de
pasos, los cuales seran de utilidad para la manipulacién del modelo en las paqueterias de disefios
descritas en éste trabajo; donde a su vez, al hacer uso de las herramientas de simulacion se puedan
llevar a cabo los analisis numéricos correspondientes mediante el método del elemento finito.

En el capitulo 4 se describen los analisis numéricos de las distintas zonas de estudio, mediante una
metodologia que permitird comprender paso a paso lo que se va realizando desde la importacién del
modelo, la seleccién de las propiedades de los distintos componentes, las condiciones de frontera
para cada uno de los analisis de postura analizados hasta finalizar con la validacién numeérica.

En el capitulo 5 se dan a conocer los analisis de resultados, mismos que se sustentan con tablas y
gréficas con relacion a los distintos analisis realizados; mismas que permitiran la comprensién del
comportamiento de los biomateriales empleados y su entorno; generando una conclusidn propia con
respecto a los objetivos trazados.
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CAPITULO 1. ESTADO DEL ARTE.

Aunque se desconoce la causa de la artrosis de cadera, la mejor forma de definirla es a partir de los
aspectos que caracterizan a la enfermedad, que incluyen un grupo heterogéneo de patologias con
manifestaciones clinicas comunes. Por otra parte, el numero de personas sometidas a cirugia de
reemplazo de cadera se ha incrementado en las Ultimas décadas.

En éste capitulo se daran a conocer los antecedentes sobre las técnicas cementadas y no
cementadas, asi como de otras técnicas empleadas para la disminucién del dafio ocasionado por la
artrosis de cadera.

1.1 Generalidades. [1]

La artrosis o coxartrosis se define como una enfermedad caracterizada por la alteracion del equilibrio
entre la formacion y degradacion del cartilago articular y el hueso subcondral que origina areas de
lesion morfolégica a veces de dolor e incapacidad.

Es una enfermedad relativamente frecuente a partir de los 50-55 afos, a ésta edad puede
presentarse en alrededor del 20-30% de la poblacion. Al tener en cuenta que la cadera desempefia
un papel primordial en el equilibrio y en el soporte del cuerpo, la coxartrosis puede considerarse
como una de las artrosis mas invalidantes.

1.1.1 Coxartrosis de cadera.

La artrosis de cadera o coxartrosis es una enfermedad de curso lento, en donde el dolor suele ser el
sintoma clinico mas importante. Su inicio es insidioso, de modo que el paciente casi nunca recuerda
cuando comenzaron sus dolencias. Suele ser de instauracion progresiva, de intensidad variable y se
acompafa de rigidez articular al iniciar el movimiento, se produce tras un uso excesivo de la
articulacion; se presenta al andar como al permanecer en bipedestacion y desaparece al
permanecer en reposo.

Suele localizarse en la ingle o en sus proximidades, aunque también puede referirse a la region
trocantérea, a la cara interior del muslo o a la rodilla; en algunas ocasiones, el dolor se hace
presente en la cadera, en la region lumbar, la cara posterior del muslo o incluso en los gluteos.

Otro sintoma propio de la artrosis de cadera es la limitacion de la movilidad con impotencia funcional
y cojera progresiva, ademas de algunos actos cotidianos, como: la dificultad para sentarse y
levantarse de una silla, cruzar las piernas para calzarse, imposibilidad de ponerse a horcajadas o al
intentar recoger algo del suelo.

En la cadera los sintomas se correlacionan mas estrechamente con los hallazgos radiolégicos que
en ofras articulaciones. Atendiendo el desplazamiento de la cabeza femoral respecto al acetabulo,
se distinguen tres variantes radioldgicas de artrosis coxofemoral:

a) Superior, en la cual la pérdida del cartilago se produce fundamentalmente a expensas de la
porcion craneal de la cabeza femoral,



ESTADO DEL ARTE

b) Medial, donde la pérdida se produce a expensas de la porcidn inferior de la cabeza;
c) Axial, (artrosis concéntrica o coxa profunda), la disminucién del espacio articular es simétrica
ésta clasificacion solo es Util cuando se valoran radiografias frontales.

En la tabla 1.1 se recogen diferentes causas de dolor en la cadera, a tenerse en cuenta en el
diagnéstico diferencial de la coxartrosis, en particular durante las fases de inflamacion.

Tabla 1.1. Causas de dolor en la cadera [1]
Transtornos locales de origen periarticular
Qrigen en partes blandas
Bursitis (trocantérea, isquioglitea ...)
Tendinitis de los abductores

Cadera en resorte
Meralgia parestésica
Origen dseo
Enfermedad de Paget
Osteomielitits
Osteonecrosis aséptica
Distrofia simpaticorrefleja
Tumores dseos

Fracturas de estrés
Transtornos locales de origen articular
Artrosis
Enfermedades inflamatorias articulares (artritis reumatoide, espondilitis anquilosante...)
Artritis infecciosa
Enfermedades por depdsito de microcristales (gota, condrocalcinosis, hidroxiapatita)
Enfermedades por depésito (ocronosis, hemocromatosis, amiloidosis...)
Tumores sinoviales (sinovitis villonodular, sarcoma sinovial...)

Transtornos regionales

Origen oseo

Espondilosis lumbar
Sacroileitis
Osteitis de pubis

Origen viscerosomatico

Apendicitis
Enfermedad inflamatoria pélvica
Absceso primario del psoas
Litiasis renal
Abscesos retroperitoneales
Origen vascular
Trombosis venosa
Aneurismas

1.1.2 Factores patogénicos que propician la artrosis de cadera.

En la artrosis de cadera, como en la de otras localizaciones, influyen diversos factores locales y
generales, como se observa en la tabla 1.2. Los factores locales, principalmente biomecanicos,
controlan la localizacién y la gravedad del proceso; de forma conjunta o separada condicionan la
manifestacion de la artrosis por dos vias patogénicas distintas, como se aprecia en la figura 1.1. La
primera se produce cuando cargas biomecanicas normales actuan sobre un cartilago alterado
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estructuralmente (factores sistémicos) y la segunda cuando sobre un cartilago normal inciden cargas
biomecanicas aumentadas (factores locales).

Tabla 1.2. Factores predisponentes de artrosis. [1]
Factores locales

Sobrecarga articular
Traumatismo previo
Alteraciones congénitas o del desarrollo
Enfermedad articular previa
Alteraciones de |a estatica
Factores generales

Edad avanzada
Obesidad
Trastornos metabolicos y hormonales
Predisposicion genética

Factores generales Factores locales
Cartilago anormal Cartilago normal
Cargas normales Cargas anormales

\/

Susceptibilidad y desarrollo
de artrosis y artrosis de cadera

Figura 1.1. Patogenia de la artrosis y artrosis de cadera. [1]

Segun se identifique un agente causal o no, la artrosis de cadera se clasifica en primaria o
secundaria. La primaria surge sobre caderas de conformacion anatémica normal y sin ningun factor
etioldgico conocido. Las secundarias suelen ser consecuencia de otras patologias (enfermedades de
Perthes, osteonecrosis aséptica de la cabeza femoral, coxitis, etc.), o bien de un sobreuso
profesional o deportivo. En mas de la mitad de los casos, la coxartrosis es secundaria a otras
anomalias. La artrosis de cadera puede ser uni o bilateral; cuando es unilateral puede pensarse que
es secundaria a la presentacion de defectos articulares previos; sin embargo, se ha visto que, con
los afios, los pacientes con afeccidn unilateral de la cadera desarrollan cambios similares en el lado
opuesto.
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Debido a que los disefios para las protesis totales de articulaciones evolucionan, existe un
incremento en la necesidad de mejorar la comprension de la biomecénica de estas articulaciones.
Los problemas mecanicos asociados con un reemplazo total de la articulacion incluyen aspectos
relacionados con las superficies de carga, fallos mecanicos, desprendimiento y dislocaciones del
implante en la superficie articular. Es por esto, que la informacion biomecanica relacionada con cada
uno de estos aspectos ha sido obtenida a partir de pruebas sobre cadaveres in vitro, modelos de
simulacién de los movimientos, cargas articulares y de estudios in vivo de la locomocion humana.

Las fuerzas articulares han sido medidas con transductores implantados o estimadas usando
métodos analiticos y dinamicos inversos (tablas 1.3 y 1.4). En el caso de las fuerzas pico resultantes
durante la marcha éstas han sido medidas con galgas de deformacion en las prétesis oscilando
entre 1.8 a 4.36 veces el peso corporal (tabla 1.3). [2]

Tabla 1.3. Fuerzas de contacto de la cadera y rodilla medidas in vive en pacientes con implantes instrumentados [2]

Actividad Fuerza pico tipica (peso Nimero de pacientes Tiempo desde la cirugia Bibliografia
corporal) (meses)
Fuerza de la cadera
Andar normal ?\relocldades rapidas 27-36 ) 12 o ol
Subir escaleras 26
Andar a velocidades lentas (muletas 26
Subir escaleras { ! 26 ! ! Davyy cols, 1388
Andar 2743
Subir escaleras 3.9-51 2 8-33 Bergmann y cols, 1993, 1995
Bajar escaleras 3.4-55
Andar con velocidades de normal a rapidas 1.8-33 2 ] Rydell, 1966
Andar a velocidad lenta 27 1 15 English y Kelvington, 1979
Fuerza de contacto en la rodilla
Andar con velocidades de normal a rapidas 2325 1 12 | Taylory cols, 1997
Tabla 1.4. Métodos analiticos de estimacion de la fuerza de contacto pico de rodilla y cadera [2]
Actividad Magnitud Método I Bibliografia
Fuerza de la cadera
Andar 4.8 Método de reduccion Paul, 1976
iz ::: :Z:::z ;: Método de reduccién Paul, 1976
Andar despacio con baston 2.2 Optimizacion-maximar ) ;
L. . ) ; Brand y Crowninshield, 1980
Andar despacio sin baston 3.4 Resistencia
Andar 5.0
Subir escaleras 7.4 Crowninshield y cols, 1978
Ponerse de pie desde la silla 3.3
Andar 5.5 (.:u.a.sl-— estatico- Seireg y Avikar, 1975
minimizar fuerzas
Fuerzas en la rodilla
Andar 3.2 Método de reduccion Harrington, 1983
Andar 4 Método de reduccion Morrison, 1970
Andar 3 Optimizacién Schipplein y Andriacchi, 1991
Andar 7 Optimizacion Seireg y Avikar, 1975




ESTADO DEL ARTE

1.2.1 Resena historica de la biomecanica de la cadera.

Generalmente los analisis de marcha han sido empleados para la medicion y evaluacion cuantitativa
de la locomocién humana. Por ejemplo, en el caso de los protocolos de medicidn de la marcha en el
entorno de la investigacion estos incluyen andlisis fisicos extensos para determinar la
caracterizacion de la antropometria de cada sujeto. [3]

El interés por el estudio del control muscular de la locomocién citado en [4], se desencadeno en los
primeros trabajos de los hermanos Weber (1836), quienes afirmaron que, durante la fase de
oscilacion de la marcha, el control de los musculos no era necesario y el movimiento de la pierna era
muy parecido al de un péndulo simple. Contribuciones adicionales al estudio de la marcha humana
fueron realizadas por Marey y cols (1885, 1887, 1895) en Francia y Braune y Fischer (1889) en
Alemania. Elftman (1934) estudio la distribucion del peso en el pie, la funcidon de los brazos al
caminar, la rotacion del cuerpo y las funciones de los musculos en locomocién.

Por otra parte, Pawels (1935) estimé que la fuerza en la articulacién de la cadera fue de 3 veces el
peso del cuerpo para una persona al permanecer en una sola pierna, también encontrd que, bajo
condiciones dinamicas de marcha, la fuerza puede incrementarse hasta 4.5 veces durante una
estancia de apoyo.

Bresler y Frenkel (1950) haciendo uso de una plataforma de fuerza midieron las fuerzas de contacto
entre el pie y el suelo, registraron simultaneamente las posiciones de la pierna en el espacio y
obteniendo curvas demostraron la variacion en el tiempo de fuerzas y momentos transmitidos a las
articulaciones del tobillo, rodilla y cadera al caminar sobre una superficie plana, pero no estimaron
los valores de las fuerzas musculares y las reacciones en las articulaciones; a su vez Murray y cols
(1964) investigaron los desplazamientos asociados en la locomociéon en hombres con un amplio
rango de edad y altura.

La determinacion directa de la fuerza de la articulacion fue llevada a cabo por Rydell (1965, 1966),
quien colocd galgas de deformacién en las prétesis de dos de sus pacientes, un hombre y una
mujer. Los valores maximos registrados de la fuerza en la articulacion fueron de 4.33 veces el peso
del cuerpo, el cual ocurrio en la mujer cuando ésta corria. Al caminar, el maximo valor registrado fue
de 3.3 veces el peso del cuerpo.

A su vez, Paul (1966, 1967, 1971) reportd cargas maximas en la articulacion de la cadera entre 2.3 y
5.8 veces el peso del cuerpo en dos pacientes al variar su estructura. Otros analisis de fuerzas en la
cadera fueron realizados por Inman (1947); Blount (1956); Strange (1963); Williams y Svenson
(1968); McLeish y Charnley (1970).

Con base en los antecedentes anteriormente expuestos; en 1975, Seireg y Arvikar [4], determinaron
mediante un ciclo de marcha cuasi-estatico tratado como una sucesidén de posturas estaticas en
intervalos sucesivos, la minimizacién de las fuerzas musculares, asi como las reacciones de las
articulaciones correspondientes. Describiendo un modelo de extremidades inferiores con un sistema
de 7 segmentos conectados en 31 musculos principales, como se aprecia en la figura 1.2. La fuerza
de reaccidn en la articulacidn de la cadera que obtuvieron fue de 5.4 veces el peso del cuerpo.
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Figura 1.2. Diagrama de cuerpo libre de varios segmentos para una postura tipica durante un ciclo de marcha cuasi-estatico. [4]

Las fuerzas de contacto en la cadera medidas en pruebas in vivo con implantes instrumentados
citadas en [5], han sido reportadas por English (1977, 1978) y English y Kelvington (1979), mas
datos son disponibles de Kotzar y cols (1988) y Davy y cols (1988). A su vez, el desarrolld de dos
tipos de implantes instrumentados con datos de transmision telemétrica fueron reportados por
Bergmann y cols (1988), Graichen y Bergmann (1991); los resultados a largo plazo para una
variedad de actividades fueron publicados por Bergmann y cols (1993, 1994, 1995) y las cargas en
pacientes con implantes tumorales fueron publicadas por Taylor y cols (1997).

En 2001, Bergmann y cols [5], midieron las fuerzas de contacto en la cadera en 4 pacientes con
padecimientos de cadera durante sus actividades cotidianas; utilizando implantes instrumentados
realizaron analisis sincronos de marcha para medir las reacciones de las fuerzas sobre el suelo.
Reportaron que la disfuncion en un musculo incrementa la fuerza de contacto en la articulacién; por
otra parte, indicaron que existe una optimizacion biologica con respecto a la torsion del fémur y el
implante; por lo tanto, concluyeron que el disefio de un implante con buena resistencia al torque es
un requerimiento fundamental, en la figura 1.3 se aprecia el sistema de coordenadas que emplearon
para medir las fuerzas de contacto en la cadera.

Los valores maximos que registraron fueron de 2.11 a 2.85 veces el peso del cuerpo durante una
caminata normal de aproximadamente 4 km/h. Por otra parte, al subir escaleras el valor de la fuerza
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de contacto fue de 2.51 veces el peso del cuerpo el cual fue menor que al bajar escaleras siendo de
2.6.

Sistema de coordenadas del fémur lzquierdo

Condilos

S| AV = angulo de anteversion

Torque Mt = -MzZ’

Figura 1.3. Sistema de coordenadas para medir las fuerzas de contacto en la cadera. [5]

La discapacidad de la funcién de la cadera en pacientes con coxartrosis afecta no sélo el movimiento
de la cadera, también el movimiento de la rodilla y la pelvis. En 2006, lllyés y cols [6], compararon
parametros de marcha entre sujetos con artroplastia total de cadera y personas saludables mediante
un analisis de la marcha. Los pacientes fueron evaluados con la escala de Harris; los individuos
saludables obtuvieron excelentes resultados (HHS~100 puntos), mientras que los pacientes con
coxartrosis unilateral tuvieron pobres resultados (HHS<70 puntos). El sistema empleado para las
mediciones se observa en la figura 1.4. Sugirieron que una artroplastia total de cadera podria revertir
la influencia adversa en otras articulaciones previas a la normalizacion simétrica de movimiento de la
cadera.
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Figura 1.4. Sistema empleado para la comparacion de parametros de marcha. [6]

Pruebas in vitro han sido comunmente realizadas para evaluar el efecto pre clinico del disefio de
implantes sobre la estabilidad de endoprétesis de cadera. En 2010, Park y cols [7], examinaron los
efectos de la fuerza del musculo abductor con y sin la aplicacién de fuerzas de contacto anterior-
posterior en la cadera en una valoracién in vitro sobre la estabilidad de implantes no cementados
(VerSys Fiber Metal). Los vastagos fueron implantados en doce composiciones de fémur divididas
en dos grupos: en el grupo 1 (N=6) aplicaron sélo fuerzas de contacto en la cadera, mientras que
para el grupo 2 (N=6) incluyeron fuerzas del musculo abductor. Reportaron que la componente
anterior posterior de la carga de contacto en la cadera tuvo un efecto significativo en el movimiento
axial del vastago con relacion al hueso, mientras que la inclusion de la fuerza del musculo abductor
tuvo un efecto estabilizador al simular el ascenso de escaleras.

Por otra parte, en otro estudio realizado por Bergmann y cols (2010) [8], reportaron que las fuerzas
pico durante la marcha, al subir escaleras y al tropezar fueron de 3.9, 4.2 y 11 veces el peso del
cuerpo respectivamente.

1.2.2 Antecedentes sobre la fijacion de implantes protésicos de cadera.

En las ultimas décadas del siglo XVIII Temistocles Gluck en Berlin, fue el primero en intentar una
artroplastia de cadera en pacientes con articulaciones de cadera destruida por tuberculosis,
demostrando que el organismo era capaz de tolerar un cuerpo extrafio por largos periodos de
tiempo.

Marius Nygaard Smith-Petersen de Boston, influenciado por su odontélogo el Dr. John Cooke,
introdujo por primera vez en 1930, el uso de una alineacion metalica de vitalum en su copa de
interposicion como se observa en la figura 1.5a, con resultados alentadores; que reemplazo a la que
originalmente fuera de “pyrex” un vidrio reforzado que tuvo roturas prematuras y fallas a corto plazo.
El otro intento de la época fue la hemiartroplastia de los hermanos Judet, utilizando una cabeza
protésica de acrilico con un vastago dentro del cuello femoral como se visualiza en la figura 1.5b, la
que mostrd malos resultados debido al desgaste del acrilico.
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Figura 1.5. a) Copa de Smith-Petersen y en b) Protesis acrilica de Judet. [9]

En esa misma época, en Argentina, el Dr. Atilio Risolia, desarroll6 una proétesis similar a la de Judet,
de acrilico, a la que le agregd un vastago medular de acero para conseguir mas estabilidad en el
implante, pero observd también el desgaste répido del acrilico de la cabeza, por lo que afios
después abandona el implante.

No fue sino hasta el afio de 1938, cuando Philip Wiles implanté la primera protesis total de cadera,
con ambos componentes de acero inoxidable, en 6 pacientes con enfermedad de Still. La copa era
de acero inoxidable que no llegaba a ser una hemiesfera y se apoyaba dentro del acetabulo. A su
vez se mantenia en posicion gracias a un reborde metalico que evitaba su luxacion. La cabeza y el
vastago, estaban unidos a una placa lateral la que a su vez se fijaba con tomillos a la diafisis
femoral, tal como se observa en la figura 1.6. [9]

J
|
h

Figura 1.6. Protesis de Wiles. [9]
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En 1940, en el hospital Johns Hopkins, el Doctor Austin Moore (1899-1963), cirujano ortopedista,
realizd y reportd el primer reemplazo metalico de cadera. La prétesis original que el disefio, era
solamente un reemplazo femoral con una cabeza grande hecha de aleacién de cromo —cobalto y
encajada en la diafisis femoral sustituyendo la cabeza femoral conocida en la actualidad como
hemiartroplastia. Este método que consistia en la introduccidn de la prétesis femoral en el canal
medular, que para entonces era un procedimiento poco habitual, se consider6 con los afios como el
método estandar para la colocacion de componentes femorales.

Una version posterior del disefio del Dr. Moore, conocida como protesis de Austin Moore, fue
desarrollada en 1952, la cual se encuentra aun en uso y en la actualidad, su empleo es muy
controversial, como se visualiza en la figura 1.7.

Figura 1.7. Prétesis de Austin Moore. [9]

En 1960 un cirujano ortopédico, San Baw, pionero en el uso de marfil en la artroplastia de cadera en
los casos de fractura femorales, realizé cerca de 300 reemplazos de cadera con marfil entre 1960 y
1980, reportandose en septiembre de 1969 en la Asociacién Ortopédica Britanica una tasa del 88%
de éxito. [10]

La articulacion artificial, como la conocemos actualmente, se debe en gran medida al trabajo de Sir
John Charnley quien trabajé en el campo de la tribologia. Su disefio consistia en 3 partes: un
componente femoral metélico que originalmente era de acero inoxidable, un componente acetabular
de teflén a partir del cual se desprendian multiples particulas de desgaste produciendo osteodlisis
para lo cual posteriormente reemplazo el teflén con polietileno de alto peso molecular en 1962, y el
tercer aspecto era la fijacion de ambos con cemento de polimetilmetacrilato; este reemplazo de
cadera fue conocido como la artroplastia de baja friccion, lubricada con liquido sinovial. Inicio su uso
con cabeza femoral de 22 mm para poder disminuir |a tasa de desgaste, dando como resultado una
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pobre estabilidad, teniendo que llegar a un equilibrio entre el tamafio de la cabeza femoral mas
grande para poder estabilizar la articulacién, pero sin generar demasiadas particulas de desgaste
por el incremento de la superficie de friccion. El disefio de la protesis se puede visualizar en la figura
1.8.[11]

Figura 1.8. Protesis de Charnley. [12]

A principios de la década de los setenta, el manejo de fracturas trans-cervicales era principalmente
realizado con hemiartroplastias unipolares. El primer disefio fue la prétesis de Austin-Moore vy el
segundo fue el de Thompson, ambos disefios protésicos de finales de la década de los 50. D'Arcy y
Devas (1976), encontraron complicaciones en pacientes menores de 75 afios, tales como erosion y
protrusion acetabular asociada al dolor. [13]

En 1990, Phillips, Messieh y McDonald [14] compararon la inmediata fijacion entre vastagos no
cementados AML (Anatomic Micro Luck), PCA (Porous Coated Anatomic) y un vastago convencional
cementado HP (Harris Precoat), como se muestra en la figura 1.9. Durante la implantacion se
aseguraron que los centros geométricos entre vastagos y fémures coincidieran. De los 18 pares de
fémures implantados, en 13 pares hicieron la comparacion entre el vastago no cementado PCA por
un lado con el AML por el otro, mientras que en los otros 5 pares compararon al vastago no
cementado PCA con el vastago cementado HP; aplicaron cargas ciclicas en direccidn vertical sobre
la cabeza de la prétesis con incrementos graduales de carga, para esto utilizaron una maquina servo
hidraulica para pruebas mecanicas Modelo 880/858 MTS, como se observa en la figura 1.10. No
encontraron diferencias estaticas significativas en cuanto al aflojamiento entre las prétesis no
cementadas AML y PCA, pero en el caso del vastago cementado reportaron que resultd ser mas
resistente a las cargas que él no cementado.

11
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Figura 1.10. Imagen de un fémur durante la prueba. EIl émbolo cilindrico del sistema hidraulico MTS esta presionando la cabeza
protésica. [14]

Posteriormente se introdujeron las hemiartroplastias bipolares, con la filosofia de minimizar el
desgaste acetabular y como consecuencia el dolor. Estas tuvieron buen resultado al principio, pero a
largo plazo, Nakata y cols (1997), encontraron que los implantes presentaban los mismos problemas
ademas de disociacion de los componentes, metalosis y luxacion.

12
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Johansson y cols (2000), no encontraron diferencias significativas en los rangos de mortalidad a
largo plazo, entre artroplastia total de cadera y osteosintesis. Describiendo ademas que el indice de
reoperacion era mayor en pacientes manejados con osteosintesis y para el caso de la artroplastia
total la luxacion posterior de cadera fue la complicacion mas frecuente (en relacion con el
tratamiento de las fracturas del cuello del fémur).

Ravikumar y Marsh (2000), en un estudio prospectivo en 290 pacientes de 65 afios, tratados por
fracturas de cuello femoral. Donde los pacientes fueron distribuidos en tres grupos de tratamiento:
fijacion interna (placa deslizante de cadera), hemiartroplastia (Austin-Moore), y artroplastia total de
cadera (Howse Il cementada); reportaron los indices de revision a los 13 afios de seguimiento con
33% para el grupo de fijacion interna, 24% para el grupo de hemiartroplastia y de 6.75% para la
artroplastia total con base en la escala de Harris. El promedio fue mayor para los pacientes que se
sometieron a artroplastia total de cadera. Destacaron que el dolor y la movilidad a largo plazo, fue
mejor en los pacientes con artroplastia total de cadera, a pesar de las complicaciones tempranas
que se pudieron haber presentado.

Rodriguez-Merchan (2002), encontré resultados favorables en pacientes con fracturas de cuello
femoral tratados con artroplastia total de cadera, mejorando los resultados funcionales y la
longevidad de los implantes, incluso en ausencia de enfermedad articular degenerativa. [15]

En 2005, Dimian Mayorga y cols [16], evaluaron clinica y radiolégicamente a 14 pacientes con
displasia acetabular, mediante el uso de la técnica de profundizacion de copas acetabulares no
cementadas en reemplazo total de cadera. Haciendo uso de la escala de Harris realizaron
valoraciones antes y después de la operacion donde evaluaron: dolor, ausencia de deformidad y
arcos de movilidad. Reportaron que la cantidad de profundizacion de la cabeza femoral fue en
promedio de 25 mm con un minimo de 16 mm y un méaximo de 35 mm. Ademas, para éste estudio
utilizaron tornillos de fijaciéon acetabular en 3 pacientes, sin presentar signos de aflojamiento del
componente acetabular; no realizaron revisiones de las protesis al final del proceso, el seguimiento
promedio fue de 24 meses.

En México, en el Hospital Central Militar en el afio de 1968, el Dr. Octavio Sierra Rojas realizo las
primeras artroplastias totales de cadera no cementadas con la prétesis de Ring (metal-metal) de las
cuales se reportd una alta tasa de aflojamiento, debido a la deficiente fijacién mecanica al hueso y a
la falta de experiencia en el uso del cemento por lo que cayeron en desuso. [17]

Por otra parte, en 1970, el Dr. Marco Antonio Lazcano Ortopedista y Cirujano de Cadera Mexicano,
conocido por el disefio de hemiprétesis que llevan su nombre para el tratamiento de fracturas, coloco
las primeras artroplastias tipo Charnley en el Hospital ABC y en el Instituto Nacional de Nutricién.
[18]

En 1997, Garcia-Juarez y cols [19] estudiaron los casos de 42 pacientes con 46 artroplastias, con
una edad minima de 17 afios y maxima de 59, que ingresaron al Servicio de Ortopedia del Hospital
General de México, con patologia de cadera propuestos para artroplastia total de cadera no
cementada. Las protesis utilizadas fueron PCA (10), isoelasticas (12), Harris Galante (7), Osteonics
(13), AML (2) y Lima Litto (2). Valoraron a los pacientes a las 2, 6 y 12 semanas de postoperatorio
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utilizando la escala de Merle D’Aubigne. Reportaron que la gran variedad de prétesis no cementadas
no habia presentado buena respuesta en un principio, pero luego fueron mejorando notablemente la
capacidad funcional del paciente.

En 1999, Rivera Hernandez y cols [20], realizaron un estudio retrospectivo, descriptivo y
observacional en pacientes a quienes se les coloc6 una prétesis total de cadera no cementada, con
el sistema CLS Spotorno (Sistema de fijacion sin cemento), durante el periodo comprendido de
Noviembre de 1991 a Diciembre de 1996, en donde se colocaron un total de 48 protesis totales
primarias. Revisaron los expedientes clinicos y radiogréficos, asi como a los pacientes operados.
Sefialaron que en 8 casos se presentaron fisuras estables en la region calcar, sélo en 6 casos se
presentaron lineas radiolicidas a nivel acetabular, el 16% de los fémures presentaron lineas
radiolUcidas a nivel hombro de protesis. En dos casos se presentd dolor en la cara anterior del muslo
durante mas de tres meses. La movilidad y la funcionalidad de la cadera operada mejoraron en el
100% de los casos. Ademas, indicaron que el sistema de protesis no cementada CLS Spotorno fue
un buen sistema en reemplazo de cadera primarios, cuyo requisito es que el cotilo sea esférico o
tenga poca deformidad.

En 2010, Benitez Romero, Pérez Méndez y Mejia Rohenes [21], en un estudio descriptivo,
observacional, retrospectivo y tangencial en el Hospital Regional General Ignacio Zaragoza
analizaron los expedientes de 47 pacientes que se sometieron, de Marzo de 2006 a Marzo de 2009
a una artroplastia total de cadera realizada con abordaje lateral directo, las causas para realizar la
artroplastia de cadera se enlistan en la tabla 1.5. Reportaron que 9 pacientes experimentaron una
complicacion; la mas frecuente fue luxacién protésica, en general la mayoria de los pacientes no
tuvieron complicaciones. Concluyeron que el abordaje lateral directo fue una buena opcion para
realizar artroplastia total de cadera, debido a que los tiempos quirurgicos son cortos y la tasa de
complicaciones es minima.

Tabla 1.5 Diagnostico para realizar la artroplastia total de cadera. [21]

Diagnastico Pacientes (%6}
Coxartrosis 33(70.2)
Fractura de cuello 13 {27 6}
Necrosis avascular 1{2.1}
Otros 0
Total 47 (100}

La lesion del nervio ciatico es una complicacion reportada en la artroplastia total de cadera y su
incidencia varia de acuerdo al tipo de abordaje realizado, creando morbilidad importante lo que nos
alerta acerca de la vulnerabilidad transquirtrgica y la importancia del adecuado manejo de tejidos,
instrumental y técnica para la insercion de componentes protésicos y de cementado.

En 2014, Altamirano-Cruz, Cervantes Orozco y Meza Reyes [22], realizaron un estudio retrospectivo
en el servicio de Reemplazos Articulares del Hospital de Traumatologia y Ortopedia de Lomas
Verdes del Instituto Mexicano del Seguro Social. Revisaron con la ayuda del registro electrénico
(ARMED VMD®) 1210 casos de pacientes operados de artroplastia total de cadera en busqueda de
aquellos pacientes que presentaron registro de lesién de nervio ciatico comprobada por estudios
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electromiograficos. Los motivos por los cuales se realizé la artroplastia total de cadera fueron:
fracturas, coxartrosis, coxartritis, inestabilidad protésica por cirugia previa, displasia del desarrollo de
la cadera y ostedlisis.

De los 1210 casos de artroplastia total de cadera, 936 casos fueron intervenidos en una cirugia
primaria y el resto en una cirugia de revision. Se identificaron 16 pacientes (1.32%) con lesion de
nervio ciatico como complicacion post quirirgica. De estos, 12 pacientes (75%) presentaron lesion
posterior a una cirugia primaria y el resto posterior a una cirugia de revision. La edad promedio de
todos los pacientes fue de 55 afios. De las 274 cirugias de revision solo 4 (1.46%) presentaron
lesion de nervio ciatico.

Actualmente el disefio de nuevas protesis, como los vastagos de superficies ultra pulidas y los
vastagos no cementados son méas populares. Los vastagos cementados utilizados mas comunmente
en gente mayor son de menor costo y menor longevidad. En cuanto a los vastagos no cementados,
estos son utilizados en pacientes mas jovenes y mas activos; evolucionando hasta el uso de
materiales como el titanio y el tantalio, este ultimo no disponible en México.

Otras innovaciones hechas en la artroplastia fue el uso del polietileno de ultra alto peso molecular,
obteniendo una resistencia mayor al desgaste y con la posibilidad de mejorar ésta resistencia con los
enlaces cruzados, permitiendo el uso de cabezas femorales de mayor diametro de 32 a 36 mmy en
algunos casos mayores obteniendo una mejoria en el rango de movimiento, menores tasas de
luxacion sin aumentar el numero de particulas de desgaste y la consiguiente osteolisis, asi mismo la
investigacion sobre superficies de friccion conocida como pares (metal-metal, cerdmica-ceramica),
abren nuevas opciones en la investigacion de la artroplastia. [23]

1.3 Tratamiento quirurgico de la osteoartritis en la cadera. [24]

La artroplastia de cadera es uno de los procedimientos quirlrgicos mas exitosos en cirugia
ortopédica. De la estabilidad de los implantes al hueso depende la duracién del implante. La
artroplastia total de cadera ha probado ser uno de los procedimientos mas efectivos para mejorar la
calidad de vida de pacientes con osteoartritis en la cadera.

Hay dos aspectos fundamentales que determinan la durabilidad de una artroplastia total de cadera:
la capacidad de fijacion de los implantes al hueso y la duracién del par articular protésico. Para
lograr una fijacion exitosa y duradera de los implantes al hueso, es necesaria una meticulosa y
adecuada técnica quirurgica. Existen dos métodos distintos para la fijacion a largo plazo de los
implantes: la fijacion cementada y la fijacidn no cementada. La combinacién de ambas se denomina
fijacion hibrida (comunmente acetébulo no cementado y componente femoral cementado).

El incremento en la expectativa de vida después del reemplazo total de cadera y el incremento de
actividad fisica de los pacientes sometidos a dicho procedimiento han estimulado el desarrollo de
articulaciones alternativas para incrementar la duracién de los implantes. Otra area de reciente
desarrollo es el uso de incisiones de menor extension o la llamada técnica minimamente invasiva.
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1.3.1 Artroplastia total de cadera cementada. [24]

Gracias a la tecnologia cementada, la artroplastia total de cadera se ha convertido en un
procedimiento seguro y reproducible.

En el caso del implante femoral (vastago), cuando se logra obtener un manto de cemento adecuado,
se puede obtener resultados con permanencia del implante de hasta el 90% en 20 afios. Se
considera que el manto de cemento es adecuado cuando envuelve con un espesor de 1.5-2 mm el
implante femoral dentro del canal sin grietas o defectos de llenado en el interfaz cemento-hueso,
cemento-implante o en su espesor. El manto de cemento debe situarse hasta 1 cm por debajo de la
punta del implante femoral.

Para lograr un adecuado manto de cemento, la técnica de cementacion debe ser adecuada y
precisa, siendo 3 puntos los mas importantes:

1. Oclusién o taponamiento del canal femoral, aproximadamente 1 c¢cm por debajo de la
posicion de la punta del implante femoral.

2. Presurizacion del cemento dentro del canal femoral.

3. Introduccion del vastago femoral en el centro del canal presurizado.

Si no se ocluye efectivamente el canal, lo que ocurre es el libre flujo del cemento distal que resulta
de un inadecuado manto de cemento, con excesiva migracion distal. Para la oclusion del canal se
han utilizado tapones 6seos tomados del fragmento de la cabeza y preferentemente los tapones
artificiales de ellos hay dos tipos: los materiales absorbibles y los no absorbibles (polietileno).
llizaliturri y cols (2004) citado en [24], realizaron un estudio comparativo entre tapones absorbibles y
tapones de polietileno, obteniendo mantos de cemento de mejor calidad con los tapones de
polietileno.

Una vez ocluido el canal, se debe verificar que esté seco, sin sangre o coagulos, lo que se logra con
un lavado agresivo, preferentemente con dispositivos de lavado pulsatiles. Con el canal en
condiciones adecuadas, se introduce el cemento utilizando una pistola de presurizacion que permite
aplicar el cemento a presion y de forma retrégrada. Finalmente, se introduce el vastago femoral en el
canal presurizado con cemento. Los implantes modernos cuentan con dispositivos centradores para
asegurar que su posicion final sea en el centro del manto de cemento.

Para el adecuado funcionamiento de las copas acetabulares cementadas, se debe lograr un manto
de cemento sin defectos alrededor del implante de 1.5-2 mm de espesor. Al igual que para la
colocacion de los implantes femorales, se debe obtener una superficie 6sea seca y sin coagulos en
el acetabulo para la adecuada fijacion del cemento. Los implantes acetabulares cementados cuentan
con espaciadores para lograr un manto homogéneo alrededor de ellos.

1.3.2 Artroplastia total de cadera no cementada. [24]

La estabilidad inicial de dichos implantes depende de la colocacion ajustada dentro del canal
medular proximal del fémur, y a largo plazo se estabilizan mediante el crecimiento de hueso en la
superficie porosa o texturizada del implante (osteointegracion).
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Los implantes femorales como los acetabulares son considerados de estabilidad biolégica y ambos
dependen de una adecuada salud 6sea del paciente; Morsher y Wirz (2002), reportaron que para
lograr estabilidad a largo plazo, en general es preferible utilizar implantes cementados en pacientes
ancianos que presenten alguna condicion que pudiera comprometer la capacidad bioldgica para la
estabilizacion de implantes no cementados (diabetes mellitus, artritis reumatoide, lupus eritematoso
sistémico, etc.).

Park y cols (2003), comunicaron 76 implantes de cadera en pacientes con edad promedio de 50
afios utilizando el vastago Mallory Head (Biomet®, Warsaw, Indiana, Estados Unidos) con un
seguimiento promedio de 10.1 afios y permanencia del 97.3%.

Parvizi y cols (2004), publicaron una tasa de permanencia del 99.1% con el vastago Tapelock
(Biomet®, Warsaw, Indiana, Estados Unidos) en 129 caderas de pacientes con un promedio de edad
de 60 afios y seguimiento promedio de 11 afios.

Las copas hemisféricas acetabulares no cementadas con recubrimiento texturizado de titanio para
su estabilidad inicial, dependen de una colocacion ajustada en el hueso acetabular. La estabilidad
inicial se puede incrementar usando tornillos, pernos o aletas; la estabilidad a largo plazo del
implante depende de la osteointegracion.

Berend y cols (2004) demostraron que es posible realizar artroplastia total de cadera no cementada
en pacientes ancianos de manera reproducible y segura. Por otra parte, Odent y cols (2005)
reportaron que, en el caso de las enfermedades reumaticas, el uso de disefios no cementados,
conlleva a resultados adecuados a mediano plazo.

La técnica para la colocacién de los implantes femorales no cementados es mas sencilla si se
compara con los implantes cementados, razon por la cual muchos cirujanos, principalmente en
Estados Unidos, favorecen el uso de implantes no cementados. Tradicionalmente se ha tenido la
percepcion de que los implantes cementados son de menor costo que los no cementados. Es por
esta razén que Yates y cols (2006), indicaron que cuando se utilizan todos los elementos requeridos
para obtener mantos de cemento de buena calidad y se considera el mayor tiempo quirlrgico que se
requiere para esperar el fraguado del cemento, el costo de ambas técnicas es muy similar.

1.3.3 Articulaciones alternativas. [24]

Al lograr la estabilidad del implante en el hueso a largo plazo, el eslabén débil de la artroplastia total
de cadera es el par articular. Introducido por Charnley en los afios sesenta, la articulacion méas
comun para la artroplastia total de cadera es el par de copas acetabulares de polietileno de alta
densidad con cabezas protésicas metalicas.

El desgaste de polietileno de alta densidad es actualmente el elemento que limita la duracion de los
implantes. Las particulas producidas por el desgaste del polietileno acceden a la interfaz hueso-
implante generando una reaccién inflamatoria que produce ostedlisis y aflojamiento de los implantes.
Se han identificado numerosas variables que influyen en el comportamiento del polietileno, tales
como el método de esterilizacion y la degradacion in vivo del polietileno secundaria a la oxidacion, el
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tiempo de almacenamiento del implante equipamiento antes de uso, el método de fabricacion y las
caracteristicas de la resina de polietileno utilizada, el flujo frio y el desgaste de tercer cuerpo.

Entender el desgaste ha derivado en la produccion de polietilenos con mejores caracteristicas de
desgaste. Recientemente el polietileno con gran cantidad de enlaces cruzados (highly crosslinked
polyethylene), se ha introducido a la aplicacién clinica en artroplastia total de cadera. Es por esto
que en estudios in vitro e in vivo realizados por Geerdink y cols (2006), reportan que el polietileno
con gran cantidad de enlaces cruzados es superior al polietileno convencional en sus propiedades
de resistencia al desgaste y generacion de particulas.

Las articulaciones denominadas duro en duro son las que no tienen polietileno (articulaciones duro
contra blando) y consisten en una superficie dura que se articula contra otra igualmente dura.
Existen dos tipos de superficie duro en duro: metal contra metal y ceramica contra ceramica. El par
articular metal contra metal es el mas antiguo de todos; originalmente se usé en los primeros
disefios de artroplastia total de los afios cincuenta, ahora conocidos como artroplastias metal contra
metal de primera generacion. Publicaciones realizadas por Schmalzried y cols (1996) y Brown y cols
(2002), describen a pacientes con articulaciones de metal contra metal de primera generacion con
permanencia de los implantes con mas de 20 afios.

Las articulaciones metal contra metal deben ser construidas en aleaciones de cromo cobalto con alto
contenido de carbono, con esfericidades casi perfectas tanto en la cavidad acetabular como en la
cabeza protésica y una estrecha tolerancia en las diferencias de didmetro entre cabeza y acetabulo
(clearance). Cuando el claro entre el acetdbulo y la cabeza es demasiada, se presenta desgaste
polar y el sistema falla.

En los sistemas de metal contra metal se busca un tipo de lubricacién hidrodinamica, que depende
de una delgada capa de fluido entre ambas superficies. Para lograrlo, el claro adecuado debe ser
102-140 um, dependiendo del didmetro de la cabeza. Los sistemas metal contra metal funcionan
mejor con cabezas de mayor diametro. Por otra parte, Saito y cols (2006), reportaron que las nuevas
generaciones de articulaciones metal contra metal pueden ser opciones adecuadas para los
pacientes jovenes o con actividades fisicas mas exigentes.

Ante la preocupacion de los probables efectos sistémicos o la carcinogénesis por la exposicién a
iones metélicos provenientes de los desgastes de los sistemas articulares metal contra metal. Visuri
y cols (2006), indicaron que no se ha demostrado que dichos iones incrementen la incidencia de
cancer o tengan efectos sistémicos adversos.

Recientemente, se ha observado el resurgimiento de los sistemas de revestimiento, en los cuales se
retira Unicamente el cartilago desgastado de la cabeza femoral y se conserva el cuello y el nicleo de
la cabeza sobre la cual se coloca un implante, generalmente cementado que Unicamente reviste y
reemplaza la porcidn articular de la cabeza femoral funcionando sobre el cuello femoral natural y con
un diametro externo muy cercano al de la cabeza femoral original. El acetabulo de revestimiento es
obligadamente de tipo metal contra metal, es de paredes delgadas (de 4-6 mm de espesor) y cuenta
en su interior con una articulacion metal contra metal de cromo cobalto de Ultima generacion y en su
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exterior una capa de recubrimiento poroso de titanio con o sin hidroxiapatita para la osteointegracion;
la tecnologia de revestimiento actual sélo es posible con disefios metal contra metal.

En el caso de los sistemas ceramica contra ceramica, son los que menos desgaste presentan, ya
que son los mas hidrdfilos, lo que proporciona mejor lubricacién y menor generacién de particulas;
las particulas de desgaste son mejor toleradas por el organismo. La friccion de los sistemas
ceramica contra ceramica es muy similar a la de los sistemas metal contra metal, requieren
esfericidad casi perfecta y una tolerancia muy precisa en los claros entre las superficies articulares
por las razones antes expuestas.

El principal riesgo de estas articulaciones es la posibilidad de fallo catastrofico por fractura de la
ceramica. Como lo indican estudios realizados por Min y cols (2007), en donde indican que tales
roturas son mas probables en protesis implantadas con angulaciones o rotaciones inadecuadas que
producen contacto entre el borde de la copa y el cuello protésico femoral.

1.4 Complicaciones en la artroplastia total de cadera.

La restauracion de la anatomia de la cadera mediante una artroplastia total de cadera provee una
mejora en la funcion clinica. Las fallas asociadas con la restauracion de la anatomia van desde
rangos elevados de dislocacion, debilitamiento del musculo, cojera, discrepancia en la longitud de la
pierna y pérdida temprana del implante [25]. La pérdida en la fijacién del componente acetabular
ocurre aproximadamente entre el 2-8% del reemplazo de cadera y la pérdida del componente
femoral entre el 6-18% de los casos.

Un dolor de cadera debe ser considerado inicialmente como una infeccién, ya que estas afectan
aproximadamente entre el 2-3% de las artroplastias. El diagnostico de una infeccién depende de una
combinacion de caracteristicas clinicas entre las cuales destacan: enrojecimiento de la piel, calor e
hinchazon de la articulacion y derrames.

Es por esto que la planificacion pre operatoria es importante para el éxito de una cirugia de revision
protésica. Los objetivos que se deben cumplir son los siguientes:

Identificacién de las causas de la falla.

Evaluacion general de los pacientes.

Evaluacion de la pérdida de hueso acetabular y femoral.
Evaluacion de los cambios biomecanicos.

El cumplimiento de estos objetivos, permite que se obtengan los siguientes resultados:

- Eleccion de las estrategias terapéuticas méas apropiadas.
- Anticipacion ante complicaciones intraoperatorias.

- Preservacion e incremento de las reservas de hueso

- Restauracion articular biomecanica.
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La movilidad en la cadera puede ocasionar pérdida en la estabilidad de una protesis o estabilidad
que requerira de una integracion secundaria para completar la estabilidad inicial primaria; la
movilidad es un proceso gradual que reconoce dos tipos de causas: biologicas y mecanicas.

Las de tipo mecanico tienden al disefio, materiales de los implantes, calidad del hueso, técnicas de
implantacion (posicionamiento, con o sin cemento) y la calidad de la interface hueso-prétesis o
hueso-cemento-protesis. En el caso de las biolégicas estas consisten en un uso gradual de
materiales (polietileno, metal, etc.) que conllevan a la liberacién de residuos en la articulacion
trayendo como consecuencia una inflamacién debida a la movilidad de las prétesis.

En efecto, los factores mecanicos y biologicos estan en continua sinergia por una parte la
distribucion de fuerzas sobre el hueso que implican causas biolégicas debido a las reacciones de
adaptacion fisioldégica y por otra parte la liberacion de residuos que conllevan a los factores
mecanicos acelerando el uso de materiales.

Actualmente, el problema de la longevidad de los sistemas es esencialmente vinculado a la
ostedlisis, como se aprecia en la figura 1.11; siendo ésta la respuesta bioldgica al uso de materiales
que producen desechos, por accion quimica 0 mecanica; siendo la gran fuente de desechos el
acetabulo articular. [26]

Figura 1.11. Ostedlisis periprotésica en el fémur proximal debida al desgaste del material. [26]
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La Asociacion Americana de Cirugia Ortopédica (AAOS) ha pretendido unificar criterios
confeccionando una clasificacion Unica, pero con poco éxito. Clasifica los defectos acetabulares en
cavitarios, segmentarios 0 combinados. Amplia la clasificacién a artrodesis o a discontinuidad
pélvica, que es la afectacion licita mas grave y dificil de solucionar, como se aprecia en la figura
1.12.

Tipo | Segmentario  Tipo Il Cavitario  Tipo Il Combinado Tipo IV Dislocaciéon  Tipo V Artrodesis
- pélvica
Figura 1.12. Defectos 6seos acetabulares. Clasificacion segun AAOS. [27]

La clasificacion de Praposki es quizas la mas difundida. Utiliza criterios radiolégicos de valoracion
que permiten conocer la extension de la lesion hacia paredes o techo acetabular:

- Una migracion superior de 3 cm de cupula por encima de la linea obturatriz se asocia a
defectos tipo Ill con ostedlisis grave que afecta a paredes, fondo y techo.

- Una lisis isquiatica significa defecto de la columna posterior.

- Una linea de Kohler rota significa lesion del fondo acetabular, pudiendo el implante
desplazarse medialmente con relacion a ésta linea.

- Una lisis de la imagen en lagrima significa lesion de columna anteroinferior.

Valorando estos parametros radioldgicos, se pueden clasificar los defectos 6seos acetabulares
segun Paprosky en tres tipos como se aprecian en la figura 1.13 y establecer el tratamiento segun
ellos:

- Tipo I: El cotilo permanece hemisférico sin ningun defecto en el borde y en las columnas
intactas. Pueden existir pequefios defectos por el anclaje del cemento, pero no dafan la
placa subcondral. Estos defectos son compatibles con el uso de prétesis semejantes a las
primarias pues tienen una pérdida 6sea inferior superior al 30%.

- Tipo ll: El cotilo es atin hemisférico, pero distorsionado con lisis anterior, posterior, medial o
superior. Hay un minimo de hueso esponjoso, pero las columnas anterior y posterior estan
intactas, con capacidad para soportar una prétesis. Lisis isquiatica minima y linea de Kohler
intacta. Pérdida 6sea superior al 30% con borde capaz de soportar una prétesis.

¢ |IA: Defecto superior cavitario, produce un defecto cavitario en el techo del acetabulo.

o |IB: Defecto superolateral, produce un defecto cavitario y segmentario en el techo del
acetabulo.
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[IC: Defecto medial, con lisis de la lagrima moderada o grave y afectacion de la pared medial
del acetabulo.

Tipo Ill: Hay una migraciéon marcada del componente, con pérdida dsea grave en la cupula
superior y columnas. La migracioén acetabular superior es mayor de 3 cm. Hay afectacién
grave de la columna posterior (lisis isquiatica) y lesion de la pared medial o anterior (linea de
Kohler rota vy lisis de la lagrima). El borde no puede ser utilizado como soporte; a su vez el
cotilo es inestable y requiere de injertos 6seos estructurales.

[IIA: Hay afectacion de la pared medial, pero sin protrusion pélvica. Pérdida dsea del 50%.
[1IB: Pérdida 6sea superior al 50% del acetabulo, con migracion medial y lisis isquiatica.

TipolllC

7

i

Figura 1.13. Defectos dseos acetabulares. Clasificacion segun Paprosky. [27]
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En el caso de los defectos femorales estos tienen multiples clasificaciones para tratar de unificar y
validar los resultados de las técnicas de revision segun el defecto dseo. Las més utilizadas son la de

la AAOS y la de Paprosky.

Paprosky (1990) valora la capacidad del fémur para dar soporte a la prétesis y la necesidad
de injertos 6seos. Es una clasificacion dificil para las artroplastias totales de cadera
cementadas. No incluye la afectacion del trocanter mayor. Segun el grado de integridad del
fémur recomienda un tipo de prétesis y la utilizacién o no de injertos 6seos. La clasificacién
de defectos dseos femorales segun Paprosky se ilustra en la figura 1.14. [27]

Defectos 6seos femorales:
(Clasificacion de Paprosky)

Tipo I: Buen stock. Semejante a primaria.
Tipo Il A: Defecto metafisiario. Ausencia de
calcar.

Tipo Il B: Defecto metafisiario anterolateral.
Tipo Il C: Defecto metafisiario medial.

Tipo lll: Defecto metafisiario diafisario.

Tipo I B

Figura 1.14. Defectos 6seos femorales. Clasificacién segun Paprosky. [27]
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Los defectos en los huesos, representan un problema dificil de resolver mediante cirugia. En
ocasiones no es posible obtener suficientes cantidades de hueso autologo y eso hace necesario
recurrir a bancos de aloinjertos. Es por esto que, ante la deficiencia considerable del hueso
acetabular vista en pacientes que presentan fallas en la artroplastia total de cadera o artritis
destructiva los aloinjertos han sido utilizados para reconstruir el acetabulo [28], a la vez de darle
soporte estructural a la copa. La mayoria de los aloinjertos funcionan bien a corto plazo, pero
elevados rangos de falla han sido reportados en un intervalo de tiempo considerable, particularmente
cuando han servido de soporte estructural en componentes acetabulares [29] [30]. Las fallas en
estos injertos han sido atribuidas a la revascularizacion y al debilitamiento, produciendo un colapso.

Por otra parte, en un estudio realizado por Hooten y cols (1996) [31], en donde analizaron dos
acetdbulos recuperados de cadaveres; que contenian grandes cantidades de injertos dseos,
localizados en defectos superiores como soporte de los componentes acetabulares cementados. En
los cuales los especimenes mostraron un aumento del aloinjerto el cual se encapsulé en el tejido
fibroso.

Sefialaron que las fallas fueron poco probables debido al debilitamiento y la revascularizacion en los
injertos con posterior colapso, pero a su vez estas pudieron ser provocadas por cargas repetidas de
un injerto 6seo produciendo una fatiga trabecular.

La examinacion de los especimenes se centro en 4 areas: 1) en la interface injerto-hueso receptor;
2) cuerpo del injerto; 3) unién del injerto de hueso con la copa acetabular; y 4) unién del hueso
receptor con la copa acetabular, como se aprecia en la figura 1.15.

1. Injerto en interface de hueso
huésped

2. Cuerpo del injerto

3. Injerto en la interface del
implante

4. Implante en la interface del
hueso huésped.

Figura 1.15. Examinacién microscopica de las areas de interés. [31]
1.5 Planteamiento del problema.

Un porcentaje sustancial del aumento previsible de las inversiones en bioingenieria tiene su destino
en areas traumatoldgicas y ortopédicas. Ello viene motivado por el considerable incremento del
numero de personas mayores de 65 afios y también por las terribles secuelas de los accidentes de
trafico y laborales que continian en aumento. El tratamiento de la fractura proximal del fémur
representa en la actualidad una de las practicas mas comunes de la traumatologia. [32]
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El presente trabajo se centra en un paciente de sexo masculino de 31 afios de edad, quien inicio
desde hace 22 afos con dolor sordo en pelvis derecha, moderado, intermitente e inadecuado a
miembro inferior derecho; en el cual se encontrd pérdida del espacio interarticular siendo
diagnosticado con coxartrosis unilateral; mismo que se lleva en conjunto con el Hospital Regional 1°
de Octubre con el Jefe de Cirugia de Columna Dr. Alejandro Gonzalez Rebattlu y la SEPI ESIME
Zacatenco con los investigadores el Dr. Juan Alfonso Beltran Fernandez y el Dr. Luis Héctor
Hernandez Gémez.

El dolor como ya se menciono, se encuentra localizado a nivel de la cadera derecha, el cual es
insidioso y progresivo; mismo que le impide al paciente realizar sus actividades diarias, actualmente,
con limitacion para la marcha y para subir y bajar escaleras. A su vez, la extension de las lesiones
que presenta el paciente, tanto en el fémur como en la cavidad acetabular, se pueden entender a
partir de la clasificacion de defectos de Paproski; siendo del tipo IIB para el caso del acetabulo, como
se observa en la figura 1.13, mientras que, para el caso del fémur presenta un defecto del tipo |,
como se aprecia en la figura 1.14.

Tomando como base los antecedentes antes expuestos, se requiere en primera instancia de un
disefio de protesis, que minimice las complicaciones que conlleva la artroplastia total de cadera; asi
como, la optimizacion de la geometria del disefio para contrarrestar la distribucion de esfuerzos en
los distintos sitios anatdmicos. Por otra parte, es importante mencionar que dicho sistema de
reconstruccion propuesto serd un disefio personalizado, con base en el deterioro patolégico del
paciente en estudio y ademés para el disefio propuesto se sugerird una adecuada seleccién de
biomateriales. Esto garantizara la osteointegracion, que como se comentd previamente, es lograr la
estabilidad del implante a largo plazo mediante el crecimiento de hueso en la superficie porosa o
texturizada de la protesis.

Otro aspecto que se pretende obtener con el sistema de prétesis de cadera personalizado es reducir
en gran medida las fallas asociadas con la restauracion de la anatomia, esto viene enfocado
principalmente a problemas de ostedlisis que genera aflojamiento del implante y a la postre la
pérdida del mismo; también otro aspecto a considerar es la optimizacion del implante con respecto al
tiempo de operacion.

Como alternativa para la sujecion del sistema de reconstruccion de la zona del cotilo, se pretende
utilizar tornilleria de cuerda fina M3 de acero inoxidable y tornilleria de titanio; mientras que, en la
zona del canal femoral, se pretende realizar un ajuste a presion.

Por otra parte, para la evaluacion numérica se pretende determinar mediante analisis de posturas los
esfuerzos, deformaciones y desplazamientos a los que estan sometidos los implantes en las
distintas zonas anatémicas en estudio. Esto se evaluara mediante el uso del programa Solidworks®
2015, buscando asi que los analisis numéricos sean los adecuados con respecto a las
modificaciones que se realizaran.
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1.6 Metodologia.

Conocimiento del caso de estudio y
busqueda de informacién con
relacion al tema.

e ESTADO DEL ARTE

Estudio de causas y secuelas de la
coxartrosis unilateral.

v

Discusién del problema a tratar con
el médico del hospital y obtencion
de la tomografia computarizada del
paciente.

Modelado de la  tomografia
empleando el programa ScanlP® V.
3.2, delimitacion de la zona afectada
y creacidn del archivo “stl”.

v

Exportacién y parametrizacion del
modelo empleando el programa
Rhinoceros® 4.0 y creacion del
archivo “iges”.

Exportacion 'y generacion  del
“‘Sistema de proétesis personalizada
de cadera”; mediante el programa
Solidworks® 2015.

Mostrar al médico del hospital el
disefio de la protesis digital en
Solidworks® 2015, quien sera el
encargado de dar la aprobacion.

Seleccion de los biomateriales que
formaran parte del sistema de
protesis propuesto en el presente
estudio.

v

Analisis  postural mediante el
método del elemento finito (MEF);
mediante el programa Solidworks®
2015.

Analisis de resultados empleando
tablas y graficas para facilitar la
comprension de los resultados
obtenidos en el paso anterior.

v

Generacion de archivos “stI” del
sistema de protesis de cadera
propuesto e impresion en 3D de
cada uno de los componentes.
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paciente y seguimiento
postoperatorio de la misma.
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CAPITULO 2. MARCO TEORICO.

En éste capitulo se abordara la anatomia del cuerpo humano, enfocado en el esqueleto y su
constitucion; describiendo al hueso como estructura, articulaciones y los huesos que forman parte de
la articulaciéon de la cadera; por otra parte, también se analizaran las propiedades mecanicas del
hueso, asi como los diversos aspectos biomecanicos que definen el disefio e implementacion de las
prétesis de cadera.

2.1 Generalidades del esqueleto humano. [1]

El esqueleto humano esta constituido por un conjunto de huesos unidos entre si. A su vez, es
frecuente su exploracion clinica mediante radiografias o palpaciones de referencias 6seas de
interés.

El esqueleto del hombre es osteocartilaginoso. Durante la vida fetal el esqueleto osteocartilaginoso
que se forma es reemplazado por huesos de sustitucion. En el adulto el esqueleto cartilaginoso
persiste en forma limitada: cartilagos costales, articulares, septo nasal, etc.

Los huesos son piezas duras, resistentes, que sirven de sostén a los musculos que los rodean,
pueden presentarse como:

- Elementos protectores: Un conjunto de huesos se conecta entre si y forman cavidades que
alojan sistemas y sentidos (craneo, orbitas, etc.).

- Elementos articulares: En las articulaciones mdviles los huesos estan unidos entre si por
capsulas, ligamentos y musculos. Estos Ultimos forman los ligamentos activos y los
cartilagos participantes como piezas pasivas.

La columna vertebral esta constituida por la superposicion de una serie de piezas 6seas, se halla
situada en la linea mediana posterior y constituye el eje vertical del esqueleto. Su parte superior
sostiene el craneo, delante del cual se encuentra un conjunto 6seo completo con diversas
cavidades: el macizo facial. En su extremo inferior las vértebras se unen y adelgazan, formando dos
huesos: el sacro y el coccix.

El conjunto craneovertebral o esqueleto axial presenta en su interior una cavidad donde se aloja el
sistema nervioso central, con las raices espinales y sus envolturas.

De la parte mediana de la columna vertebral se separan a ambos lados una serie regular de arcos
6seos: las costillas, en un numero de doce para cada lado. Estas se articulan por delante con el
esternon por intermedio de los cartilagos costales, excepto las dos ultimas que quedan libres
‘costillas flotantes”. El conjunto de columna vertebral, costillas, cartilagos, esternén y espacios
intercosto-condrales se integra en una caja de constitucion especial: el torax.
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Figura 2.1. Esqueleto humano, vista frontal. [2]
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En el esqueleto axial se diferencian:

a) El cingulo toracico, formado por la clavicula y la escapula, esqueleto de la cintura escapular o
toracica, que une el miembro superior al torax.

b) El cingulo pelviano, situado en la parte inferior de la columna vertebral, a ambos lados del sacro.
A éste se unen los huesos coxales, con los que se conectan los miembros inferiores. Los huesos del
coxal, el sacro y el coccix delimitan un espacio: la cavidad pélvica.

El miembro superior comprende 3 segmentos con sus respectivos huesos: el brazo, con el humero;
el antebrazo, con la ulna y el radio; y la mano, con los huesos del carpo, el metacarpo y las falanges.

El miembro inferior también presenta 3 segmentos: el muslo, con el fémur; la pierna, con la tibia y el
peroné (fibula); y el pie, con el tarso, el metatarso y las falanges.

Existe un Unico hueso, situado en el cuello, que no presenta conexiones directas con el esqueleto,
se trata del hueso hioides, en la figura 2.1 se observa el esqueleto humano.

2.2 Clasificacion de los huesos. [1]

En el adulto se cuentan 208 huesos, con excepcion de los huesos suturales del craneo y de los
sesamoideos. El numero de piezas dseas varia con la edad. En la infancia el hueso frontal
comprende dos piezas; derecha e izquierda, que posteriormente se fusionan; el hueso coxal esta
formado por 3 huesos diferentes: isquion, ilion y pubis, que posteriormente se sueldan entre si. En la
vejez los huesos pueden soldarse, especialmente los del craneo disminuyendo su numero. Los
huesos se clasifican en tres grupos, dependiendo su forma principal.

Huesos largos: Donde predomina la longitud sobre el espesor y el ancho. Estan formados de un
cuerpo o diafisis y de dos extremos o epifisis. La union de la diafisis con la epifisis se llama
metafisis. A este grupo corresponden los huesos de los dos primeros segmentos de los miembros.

Huesos Cortos: Su volumen es restringido, sus 3 ejes son semejantes. De forma variable,
generalmente cuboidea, se les encuentra en el carpo, el tarso, por nombrar algunos.

Huesos planos: Espesor reducido, con predominio de la longitud y el ancho. Constituyen las paredes
de las cavidades craneana, nasal, orbitarias y pelviana. Estas pueden formar amplias superficies de
insercion muscular: escapular, coxal y occipital. Las tres formas de hueso se observan en la figura
2.2.
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f

Figura 2.2. Las tres formas de los huesos. A. hueso largo (himero, vista anterior). B. hueso plano (escapula, vista posterior). C. hueso
corto (calcaneo, vista lateral). [1]

2.3 Osificacion y crecimiento del hueso. [3]

Todos los huesos se inician con la proliferacién del mesénquima, aparece en las primeras fases del
periodo embrionario, aumentando el numero de fibras del tejido conectivo. En los huesos que
comprenden la clavicula, el maxilar inferior y algunos huesos del craneo, las células se diferencian
en osteoblastos, estos secretan una matriz organica llamada osteoide, en las que luego depositan
las sales del hueso. Los osteoblastos que quedan atrapados en la matriz se transforman en
osteocitos, los que contintan formando mas osteoblastos en la superficie del hueso. El hueso crece
por aposicion, por el depdsito del hueso nuevo sobre las superficies libres.

Sin embargo, la mayor parte de los huesos se desarrollan como huesos cartilaginosos. Las
proliferaciones del mesénquima se condrifican a medida que las células secretan matriz cartilaginosa
y forman cartilagos hialinos que tienen la forma de los futuros huesos. Estos cartilagos son
sustituidos después por hueso.

En el desarrollo del esqueleto participan tres factores relacionados entre si: aumento de tamafio
(crecimiento), aumento de madurez y envejecimiento.

2.3.1 Periodos de maduracion del esqueleto. [3]

1. Periodo embrionario. Comprende las primeras ocho semanas del desarrollo posteriores
a la ovulacién. Durante las dos ultimas semanas de este periodo comienza a osificarse
la clavicula, los maxilares superior e inferior, el humero, el radio, el cubito, el fémury la
tibia.

2. Periodo fetal. Empieza a las ocho semanas después de la ovulacion, cuando la longitud
craneo-rabadilla alcanza unos 30 mm, comienzan a osificarse el resto de los elementos
al principio del periodo fetal, durante la vida intrauterina y antes del nacimiento.
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3. Nifiez. Durante la nifiez comienzan a osificarse la mayor parte de las epifisis de los
miembros, junto con los huesos del carpo, los del tarso y los sesamoideos. Ademas, las
epifisis que aparecen primero, en un elemento esquelético suelen ser la ultimas en
unirse a la diafisis

4. Adolescencia. Empiezan a osificarse la mayor parte de los centros secundarios de
vértebras, costillas, clavicula, escapula y hueso coxal. La fusion entre los centros
epifisiarios y la diafisis suele ocurrir durante la segunda y la tercera décadas de la vida.

5. Edad Adulta. El humero es el primero de los huesos largos en que se une la epifisis
distal, y el dltimo en que se une la proximal (a los 19 afios 0 més). El centro de la cresta
iliaca se fusiona en los principios de la edad adulta (de los 21 a los 22 afios). Las
suturas de la béveda craneal comienzan a cerrarse mas 0 menos al mismo tiempo (a
partir de los 22 afios).

2.4 Forma y arquitectura. [3]

Los huesos son rigidos; resisten fuerzas de tension y compresion con la misma eficacia, y pueden
soportar cargas estaticas y dindmicas de hasta muchas veces el peso del cuerpo, propiedades que
se pueden modificar bajo diversas condiciones mecanicas, tienen una admirable construccion que
combina resistencia, elasticidad y poco peso.

La arquitectura del hueso esponjoso se ha interpretado con mayor frecuencia segun la teoria de las
trayectorias. Segun ella, las trabéculas dseas siguen las lineas (trayectorias), de las méaximas cargas
internas del hueso, por tanto estan adaptadas para resistir los esfuerzos y tensiones a las que esta
sometido el hueso. Algunas trabéculas son resistentes a las tensiones, en tanto que otras lo son a
las fuerzas compresivas.

2.4.1 El hueso como estructura. [4]

Si se considera el hueso como una estructura, se observa que esta compuesto de; hueso cortical,
hueso esponjoso, periostio y endostio, vasos sanguineos, nervios y medula 6sea e intersecciones
musculares, como se aprecia en la figura 2.3.

El hueso posee propiedades mecanicas caracteristicas que se encuentran en intima relacién con su
forma. Esta puede ser estudiada tanto desde un punto de vista macroscépico, como microscopico:

Forma macroscépica. La forma de los huesos refleja una adaptacion a cargas estaticas y dinamicas,
asi como a su funcidn de proteccion y soporte de 6rganos adyacentes (huesos planos).

Forma microscopica. Depende de la organizacion del colageno, de la hidroxiapatita y de los vasos
sanguineos.
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Figura 2.3. Fragmento de la di&fisis del peroné. Clara diferencia entre (A) hueso cortical y (B) hueso esponjoso. [4]

A pesar de las diferencias en la forma macroscdpica, el hueso presenta una configuracion estructural
microscopica semejante, independientemente de que sea cortical 0 esponjoso.

1. Configuracién laminar (hueso maduro).
2. Configuracién no laminar —plexiforme- o en encaje (hueso inmaduro).

El hueso maduro tiene una estructura laminada, constituida por fibras colagenas mineralizadas y que
guardan paralelismo entre ellas, bien sea en forma concéntrica o en forma longitudinal.

El hueso inmaduro se denomina asi porqué las fibras colagenas mineralizadas no guardan ningln
paralelismo entre ellas. Esta clase de huesos es el que primero aparece en cualquier tipo de
osteogénesis y que mas tarde es reemplazado por hueso laminar.

En el esqueleto adulto ha desaparecido por completo el hueso inmaduro pero puede reaparecer en
caso de fracturas, tumores dseos o en cualquier situacion de aumento en la produccion de la matriz
Osea.

2.4.1.1 Hueso cortical maduro.

El hueso cortical es el tejido 6seo laminar de textura densa que rodea el hueso esponjoso. Su grosor
es variable, pero en cualquier caso esta formado por un complicado sistema de canales que en su
mayoria siguen un curso paralelo al eje mayor del hueso (canales longitudinales) rodeados por un
cilindro de laminas concéntricas (fibras de colageno calcificadas) entre las cuales se encuentran los
osteocitos.

A través de estos canales, los vasos sanguineos permeabilizan todas las zonas del hueso cortical,
de forma que no existe célula dsea que esté a mas de 100/150 u de un vaso sanguineo, como se
aprecia en la figura 2.4.
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Existen otros canales (canales de Volkman) orientados perpendicularmente al eje longitudinal del
hueso que sirven de conexion entre los canales longitudinales.

La estructura cilindrica compuesta por un canal central que contiene vasos y nervios y esta rodeada
de laminas concéntricas de sustancia intercelular y osteocitos, recibe el nombre de sistema de
Havers u osteona. En los huesos largos, los canales de Havers suelen ser paralelos al eje mayor del
hueso y presentan numerosas ramificaciones y anastomosis entre ellos. El conocimiento de las
relaciones tridimensionales de los sistemas de Havers es muy limitado, debido a las dificultades
técnicas para su estudio. Entre un canal de Havers y otro puede existir una porcién de hueso laminar
que no posea canal central y cuyas laminillas de colageno calcificado no estén ordenadas de forma
conceéntrica. A esta porcidn del hueso cortical se le denomina hueso intersticial.

El analisis tridimensional del hueso intersticial ha mostrado que estas laminas intersticiales estan en
continuidad con las l&minas concéntricas periféricas del sistema de Havers y que, por tanto, pueden
ser consideradas como una continuacion de éstas.

r 2> Linea de cementacion

d e [\_ Capa ostedgena de periostio

Capa fibrosa de periostio

A e ",’ Lagunas que contienen osteocitos

-

Sistema haversiano

= Vaso sanguineo y revestimiento endéstico
de un conducto haversiano

Conductos de Volkman

Figura 2.4. Esquema idealizado de la configuracion haversiana en el hueso cortical maduro. [4]
2.4.1.2 Hueso esponjoso maduro.

El conocimiento de su estructura se debe a estudios realizados en la cresta iliaca y en los cuerpos
vertebrales. Este tipo de tejido 6seo laminar existe en mayor o0 menor cantidad en todos los huesos
del cuerpo humano, y esta dispuesto como un enrejado tridimensional de columnas y placas 6seas
que estan rodeadas por el hueso cortical y en continuidad con él a través de su superficie interna
(superficie endosteal).

35



gg%‘ MARCO TEORICO

Las trabéculas del hueso esponjoso estan constituidas por hueso laminar no haversiano, aunque en
ocasiones pueda observarse alguna osteona, y se orienta de manera que se obtenga el maximo de
resistencia utilizando la minima cantidad de material.

Se puede imaginar tridimensionalmente el hueso esponjoso, constituido por una serie de placas
dseas, solidas o fenestradas, paralelas entre si y conectadas entre ellas por columnas redondeadas
perpendiculares a estas placas. En el espacio entre ellas se sitian los elementos propios de la
médula dsea, como se observa en las figuras 2.5y 2.6.

El grosor de las placas y de las columnas no excede nunca de 150 p. En los huesos humanos ésta
imagen idealizada varia segun el hueso de que se trate, y a veces en diferentes zonas de un mismo
hueso.

Ademas de sus propiedades mecanicas, el hueso posee tres caracteristicas (mecanismos
adaptativos) que lo hacen peculiar y distinto a los demas tejidos y le permiten una respuesta
dindmica frente a condiciones cambiantes. Estas caracteristicas son:

1. El'hueso no es un tejido que cuando llega a su madurez permanece inerte. Al contrario,
durante toda su vida esta en constante cambio a diferencia de los demas tejidos. En
otras palabras, existe un modelado dseo fisiologico constante, que puede alterarse por
multiples factores entre ellos los factores mecanicos.

2. Elhueso posee un potencial de regeneracién mayor que cualquier otro tejido.

3. El hueso posee una habilidad especial para mineralizarse, a diferencia de otros tejidos
que estan constituidos por materiales bioquimicos similares.

Estas tres caracteristicas influyen ademas de una manera especifica en la estructura 6sea y en sus
propiedades mecanicas.

Figura 2.5. Cuerpo vertebral. Complejo sistema de placas dseas y fenestradas conectadas entre si por columnas redondeadas. [4]
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Figura 2.6. Detalle del cuerpo vertebral: (A) placas sélidas; (B) columnas redondeadas; (C) nétense las lagunas donde se alojan los
osteocitos. [4]

2.5 Articulaciones.

Los huesos se unen unos con otros, constituyendo lo que se denomina articulacion o coyuntura.
Estas pueden ser de diferentes tipos segun los tipos de unién, las caracteristicas de las superficies
dseas y el mayor grado de movilidad o fijeza que presentan. [5]

Hay dos tipos fundamentales de superficie articular: condilea y troclear, tal como se observan en la
figura 2.7. La condilea es uniformemente concava o convexa, y la troclear es convexa en un plano y
concava en el plano perpendicular.

X

T

Condilea Troclear

Figura 2.7. Superficies articulares. [6]

Segun las curvaturas opuestas en una articulacién, se pueden considerar como congruentes o
incongruentes, dependiendo del arco de curvatura y de su relacién con la superficie opuesta, como
se observa en la figura 2.8. En el caso de las congruentes las superficies son idénticas en su
curvatura existiendo un contacto equidistante entre todos los puntos de las curvas, lo que es
aceptable mecanicamente, pero funcionalmente inaceptable con respecto a la lubricacion. Esto
puede provocar un estrecho contacto fijando a la articulacién, debido a una lubricacién deficiente.
Todas las articulaciones deben ser, por lo tanto, incongruentes en algun lado.
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Céapsula
X

A B,C,D
XY
A B

Figura 2.8. Congruencia e incongruencia en las articulaciones. (A) Una articulacion es totalmente congruente cuando dos superficies
articulares se hallan simétricamente relacionadas y equidistantes en todos sus puntos: A =B = C = D. El eje de rotacion permanece en
el mismo sitio durante la misma, y la capsula conserva su simetria. (B) Articulacion incongruente con ambas superficies asimétricas

(curvas diferentes). A, B, C y D no son idénticas, y la posicion del eje cambia durante la rotacion y el deslizamiento. [6]

Las articulaciones también pueden ser clasificadas en inmdviles (sinartrosis), ligeramente moviles
(anfiartrosis) o libremente moviles (diartrosis). Las sinartrosis tienen dos superficies 6seas separadas
Unicamente por una membrana.

Las articulaciones diartrodiales se caracterizan porque sus superficies estan cubiertas por lechos
cartilaginosos limitados a ambos lados por una sinovial. Las articulaciones también se clasifican de
acuerdo con su movimiento:

Enartrosis (esfera y superficie que se adaptan a ella)
Troclear (bisagra)

Condilea

Trocoide (eje)

Artrodia (superficie plana)

Encaje reciproco

Una definicion mas avanzada de las articulaciones puede incluir:

Deslizamiento; una superficie se desliza sobre la otra en una direccion, sin movimiento
angular o rotatorio.

Angular; los dos huesos opuestos forman un angulo cambiante.

Circunduccidn; los huesos opuestos forman un arco o un circulo alrededor de un cono.
Rotacidn; uno de los huesos de la articulacion se mueve alrededor de un eje central sin
movimiento de alejamiento de dicho eje como se ilustra en las figuras 2.9 y 2.10.
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Figura 2.9. Movimiento articular. Giro o rotacion. (A) se produce un cambio en el eje perpendicular, (B) durante el giro, (C) giro-
rotacion. [6]

Balanceo
" ! .
o i
’ Deslizamiento >

Figura 2.10. Movimiento articular. Movimientos de desplazamiento en un solo plano denominados balanceo. No hay rotacién ni giro. Si
se acompafia de rotacion simultanea recibe el nombre de deslizamiento en arco. [6]

Por otra parte, las articulaciones diartrodiales poseen una superficie cartilaginosa, interpuesta entre
dos superficies opuestas. El cartilago es necesario para el movimiento libre y sin dolor de la
articulacion y con una adecuada lubricacién, suaviza y amortigua los impactos articulares. [6]
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2.6 Huesos y articulaciones del miembro inferior.
2.6.1 Hueso coxal.

El hueso coxal tiene la forma de un 8; se articula hacia atras con el sacro, hacia adelante con el
coxal del lado opuesto, para formar la pelvis dsea. En la cara externa, el rasgo principal es la
cavidad cotiloidea o acetabulo como se muestra en la figura 2.11, que aloja la cabeza femoral
redondeada.

El acetabulo o cavidad cotiloidea, es el area articular lisa en forma de herradura que circunscribe una
depresion no articular. Hacia abajo entre los extremos de la herradura, esta situada la escotadura
isquiopubiana cerrada en la porcion anterior por el ligamento transverso del acetabulo. Del ligamento
transverso y de los extremos del area articular nace el ligamento redondo de la cabeza del fémur.

La zona articular en forma de herradura es més ancha y gruesa hacia arriba, a causa de que
transmite el peso del cuerpo a la cabeza femoral, por medio de un contrafuerte grueso que parte de
la articulacion sacroiliaca. El trasfondo de la cavidad cotiloidea es mayor en el varén, y la distancia
que lo separa de la sinfisis pubica es igual a su diametro; en la mujer, el trasfondo es menor y mas
alejado.

El coxal consta de tres partes: el ilion que se extiende hacia arriba; hacia abajo el pubis por delante y
el isquion por detrds se unen y circunscriben una abertura ovalada el agujero obturado o
isquiopubiano. [7]

Figura 2.11. Acetabulo (cavidad cotiloidea): 1, pubis; 2, isquion; 3, espina isquiatica (ciatica); 4 y 4, fosa del acetabulo (cavidad
cotiloidea) y acetabulo; 5y 5', rodete cotiloideo y ligamento transverso del acetabulo; 6, ligamento de la cabeza del fémur (redondo); 7,
capsula de la articulacion coxal (de la cadera seccionada transversalmente); 8 y 8', tendones directo y reflejo del misculo recto
femoral (anterior) del muslo. [1]
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2.6.2 Pelvis Osea.

La pelvis formada por el sacro (y el cdccix) encajados entre los coxales es en esencia un arco 6seo
fuerte que transmite el peso del cuerpo de la base del sacro a la cavidad cotiloidea y a la cabeza de
los fémures 0 a las tuberosidades isquiaticas voluminosas, en las posiciones de pie y sentada,
respectivamente.

El hundimiento de este arco es impedido porque las porciones inferior y anterior de los coxales se
unen en la linea media, en la sinfisis del pubis, actuando como un contrafuerte en el primer caso y
como un tirante de refuerzo en el segundo. Las alas extendidas y grandes del ilion de uno y otro lado
y la porcién superior de los huesos coxales forman las paredes laterales de la pelvis falsa, que en
realidad es la porcion mas baja de la cavidad abdominal verdadera. La cavidad pélvica esta situada
exclusivamente dentro de la pelvis verdadera esto es, la porcion inferior de la pelvis dsea constituida
por el resto del ilion, el isquion y el pubis a los lados, y hacia atrés por el sacro y el coccix. El
estrecho superior de la cavidad pélvica esta formado por el promontorio sacro y la linea innominada
0 arqueada del coxal, en la figura 2.12 se observa la imagen de la pelvis. [7]

. e sacro s "
llion (o iliaco) fosa iliaca interna

cocceix

pubis

isquion

Figura 2.12. Pelvis y sus partes. [2]
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2.6.3 Articulacion coxofemoral.

En la articulacién coxofemoral como se aprecia en la figura 2.13; la cabeza del fémur, encaja en la
cavidad cotiloidea del coxal, la cavidad es completada por el ligamento transverso del acetabulo.
Las superficies articulares se adaptan de manera tan exacta que basta un pequefio defecto para
trastornar gravemente el movimiento; esto se manifiesta en la postura corporal incluso cuando el
individuo ésta sentado y puede provocar esfuerzos excesivos en otras articulaciones.

La capsula articular se inserta en el coxal siguiendo el borde de la cavidad cotiloidea y en el
ligamento transverso del acetabulo alcanzando casi la base del cuello del fémur. Debe sefialarse
que las fracturas del cuello femoral pueden ser completamente intracapsulares o parcialmente
extracapsulares, en tanto que la linea epifisiaria de la cabeza, donde la epifisis puede deslizarse
sobre la metéfisis en la adolescencia, es por completo intracapsular.

Los tejidos que rodean a la articulacion coxofemoral estan rodeados por musculos; en el caso de los
tejidos adyacentes estan cubiertos por el gluteo mediano hacia arriba, el gluteo mayor hacia atras y
los musculos posteriores del muslo y los abductores hacia abajo. El ipsoas y el iliaco cruzan la cara
anterior de la articulacion, y el recto anterior del muslo y el pectineo cruzan hacia afuera y adentro,
respectivamente. El pectineo pasa por debajo de la articulacidn y delante del obturador externo, que
separa al cuadrado crural de la capsula. El obturador interno y el piramidal de la pelvis estan
situados hacia abajo y hacia arriba el gluteo menor. Todos los musculos mencionados, y en cierta
forma el sartorio y el recto interno participan en la movilidad de la articulacién coxofemoral.

Los musculos motores principales son los mas grandes y de inserciones: el psoasiliaco en la flexion,
el gluteo mayor en la extension, los dos gluteos restantes en la abduccion, y los aductores en el
movimiento que les ha dado su nombre. Los musculos mas pequefios que funcionan como auxiliares
en estos movimientos en la rotacién, tiene como funcién primordial la estabilizacién. [7]

Origen del musculo psoas
T e

mayor de los lados de los
cuerpos vertebrales, discos
intervertebrales y apdfisis

Musculo iliaco

Musculo sartorio

. Musculo periforme
Musculo recto femoral

Musculos obturador interno y =3 \ Musculo pectineo

emelos superior e inferior = N = .

g P ; 2 4 3 , Musculo abductor largo
Musculo periforme 2 - ;

P ' Musculo abductor corto

Musculo gliteo menor . -

g Musculo gracil

Musculo vasto lateral i Masculo obturador externo

Musculo ilipsoas (psoasiliaco) Musculo abductor mayor

Musculo vasto medial ,
Musculo cuadrado femoral
Musculo vasto intermedio

Figura 2.13. Articulacion de la cadera. [8]
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2.6.4 Fémur.

La diafisis de los fémures es la mas larga, gruesa y fuerte; tiene situacién oblicua, pues ambos
huesos estan bastante separados hacia arriba por la pelvis, y se acercan entre si a la altura de las
rodillas. El extremo superior lleva la cabeza redondeada que participa en la formacién de la
articulacion coxofemoral; el extremo inferior se ensancha constituyendo dos céndilos que se
articulan con superficies correspondientes de la tibia para formar la articulacién de la rodilla.

La disposicion de las trabéculas en la cabeza y el cuello del fémur es un ejemplo de arquitectura
6sea. Los arcos que forman las laminillas de compresién y de tension, por las caras superior €
inferior del cuello del fémur, respectivamente prolongan la diafisis tubular hacia arriba, un ejemplo
claro se puede tener comparando a una persona de 96 afios de edad, en la cual las trabéculas son
mucho menos abundantes que en un individuo de 40 afios. Por la disminucién del nimero de
trabéculas, las personas de edad son mas propensas a la fractura del cuello femoral. [7]

A su vez el cuello femoral que une a la cabeza con la diafisis femoral, forma un angulo aproximado
de 125° en el plano frontal (dngulo de inclinacién o cervicodiafisiario (CCD) de Lanz), y de 12-15°
hacia adelante (anteversion) [9], con variaciones de 115 a 140° segun Kapandji [10] o de 95 a 135°
segun Frenkel [11] como se muestra en la figura 2.14.

Por otra parte, Schidlo (1999) en una muestra de 52 pacientes midi6 un angulo de CCD
preoperatorio de 128 +- 8°,9°. [12]

LG 115°

Figura 2.14. Superficie articular e inclinacién del fémur a 125° y 115°. [13]

A nivel femoral existen dos sistemas de trabéculas, el principal esta formado por dos tipos de
fasciculos: el arciforme, que es de traccion, nace de la cortical externa de la diéfisis y finaliza en la
zona inferior de la cortical de la cabeza. El otro fasciculo, el cefalico o en abanico de sustentacion,
es de compresion, se origina en la cortical interna de la diafisis y en la inferior del cuello, y va a la
parte superior de la cortical de la cabeza.
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El sistema trabecular accesorio también estd formado por dos fasciculos que terminan en el
trocanter mayor. El fasciculo trocantéreo, de compresion, se origina en la cortical diafisaria interna
de la base del cuello. El fasciculo del trocanter mayor menos importante, estd compuesto por fibras
verticales y paralelas a su cortical.

Los sistemas trabeculares de traccion se encuentran siempre donde se insertan ligamentos o
musculos potentes, en éste caso en el trocanter mayor. Todos estos sistemas determinan zonas de
diferentes resistencias, motivo por el cual deben definirse tres puntos especiales, como se observa
en la figura 2.15; el cruce de los grupos arciforme y trocantéreo, macizo ojival en el macizo
trocantéreo, denso, forman dos pilares.

El sistema cervicocefalico, ojival, formado por la convergencia de los fasciculos arciforme y cefalico
0 de sustentacion, que proporciona una zona de mayor densidad y forma el nucleo de la cabeza. Se
apoya sobre la cortical inferior del cuello, formando el arco de Adams.

Entre los sistemas ojivales existe una zona de menor resistencia que tiende a ceder por las fuerzas
de cizallamiento se denomina triangulo de Ward. Esta zona suele volverse muy fragil, acentuada por
la osteoporosis senil y es el lugar de asiento frecuente de fracturas cervicotrocantéreas.

Se han estudiado las propiedades mecanicas del hueso esponjoso de la cabeza del fémur en
pacientes con osteoporosis y coxartrosis y se han comparado con las de individuos sanos,
encontrandose que el hueso osteoporotico es menos resistente y que el artrosico es mucho mas
resistente que el normal. [13]

Zona de menor resistencia

77

Fasciculo arciforme

-
T

N
‘-W///r% 1 :

Sistema trabecular accesorio Fasciculo cefalico

Figura 2.15. Sistema trabecular proximal del fémur y del cotilo. [13]
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2.7 Movimientos de la cadera.

La cadera se mueve con tres grados de libertad, por lo que permite movimientos de flexo-extension,
abduccién-aduccion y rotacion. Como en todas las articulaciones, existen movimientos activos y
pasivos. La amplitud de movimientos es siempre mayor en la movilidad pasiva. [13]

2.7.1 Flexion.

La flexién de la cadera hace que la cara anterior del muslo se encuentre con el tronco. Es decir, el
miembro pélvico se mueve hacia adelante del plano frontal. Su amplitud de flexion depende de los
siguientes factores: si la rodilla se encuentra extendida a causa de la tensién de la musculatura
isquiotibial, la cadera s6lo podra flexionarse 90°; si la rodilla esta flexionada, la tension de la
musculatura isquiotibial cede, y por tanto, la cadera podra flexionarse con mas amplitud (hasta
120°). Asimismo, si la flexién es pasiva, alcanza hasta 145°, como se observa en la figura 2.16. Los
musculos flexores de la cadera son el psoasiliaco que es el mas potente de todos, el sartorio, el
recto anterior, el tensor de la fascia lata, el pectineo, el abductor mediano, el vasto interno, el gluteo
menor y gluteo mediano. [14]

Figura 2.16. La flexion de la cadera aumenta al relajar los muasculos isquiotibiales, flexionando la rodilla de forma pasiva la flexion es
mayor. [13]

2.7.2 Extension.

La extension de la cadera hace que el miembro pélvico se mueva hacia atras del plano frontal. La
amplitud de la extension, que es mas reducida que la amplitud de la flexién, esta limitada por el
ligamento de Bertin y por la capacidad de elongacion del psoasiliaco. La amplitud de la extension
activa es mayor cuando la rodilla esta extendida alcanzando los 20°.

Los musculos extensores de la cadera se distinguen en dos grupos. En el primer grupo se encuentra
el gluteo mayor, el mas importante de los musculos extensores, cuya accion es complementada por
los haces mas posteriores de los gluteos mediano y menor, musculos que son rotadores externos.
En el segundo grupo se encuentran los masculos isquiotibiales: la porciédn larga del biceps femoral,
el semitendinoso y el semimembranoso. [14]
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2.7.3 Aduccion.

La aduccion de la cadera hace que el miembro inferior se mueva hacia dentro, aproximandose al
plano de simetria del cuerpo. No existe un movimiento de aduccidn puro debido a que la posicion de
referencia de ambos miembros inferiores esta en contacto. Por eso, existe una aduccién relativa que
es el movimiento a partir de una abduccion y una aduccidn con extension de la cadera. Todos los
musculos que intervienen en la aduccion excepto las fibras superiores del gluteo mayor, que no son
musculos aductores sino abductores pasan por debajo y por dentro del plano sagital, que pasa por el
centro de la articulacion.

Los musculos aductores son: el aductor mayor, el recto interno, el semimembranoso, el
semitendinoso y la porcién larga del biceps femoral, el gluteo mayor, el cuadrado crural, el pectineo,
el obturador interno, el aductor mediano, el aductor menor y el recto interno. [14]

2.7.4 Abduccion.

La abduccion de la cadera hace que el miembro inferior se mueva hacia afuera, alejandose del plano
de simetria del cuerpo. Tedricamente es factible realizar la abduccion de una sola cadera, en la
practica la abduccion de la cadera se acompafia de una abduccion idéntica a la contralateral, lo cual
ocurre a partir de 30°. Cuando se completa el movimiento de abduccion, el angulo formado por los
dos miembros inferiores es de 90°y puede ser de 180° en personas entrenadas.

Los musculos abductores de la cadera son: el gliteo mediano, el gliteo menor, el tensor de la fascia
lata, el gluteo mayor y el piramidal. [14]

2.7.5 Rotacion longitudinal.

La posicion de decubito prono se obtiene cuando la rodilla, una vez flexionada en angulo recto, esta
vertical. Cuando la pierna a partir de ésta posicion se dirige hacia fuera, se mide la rotacion interna,
cuya amplitud maxima es de 30 a 40°. La rotacidn externa, cuya amplitud méaxima es de 60°, se
mide cuando la pierna se dirige hacia dentro.

Los musculos rotadores externos son los pelvitrocantéreos, como el piramidal de la pelvis, el
obturador interno y obturador externo. Algunos musculos aductores también son rotadores externos,
como el cuadrado crural, el pectineo, los haces mas posteriores del abductor mayor y los gluteos.
Los musculos internos son el tensor de la fascia lata, el gluteo menor y el gliteo mediano. [14]

Por otra parte, el movimiento de la articulacién de la cadera juega un papel importante en escenarios
de falla de la artroplastia total de cadera. En 1970, Johnston y Smith [15] reportaron que el rango de
movimiento (RoM) en la cadera durante las actividades diarias es considerable: la flexo/extension
puede llegar hasta 124°, la abduccién/aduccion hasta 28° mientras que la rotacion interna/externa
puede llegar hasta 33°.
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2.8 Mecanismos de lesion (fractura de la pelvis y extremidades inferiores). [16]

Las fracturas de la pelvis y de las extremidades inferiores son las lesiones mas comunes ocurridas
en accidentes. Tales fracturas resultan en accidentes deportivos o caidas; por ejemplo, las fracturas
de cadera, son causadas por caidas, particularmente en personas mayores. Alrededor del mundo
hay aproximadamente 1.7 millones de personas que sufren de fracturas de cadera anualmente.

Las lesiones de la pelvis son categorizadas clinicamente como fracturas aisladas del anillo pélvico;
una fractura aislada cosiste de una sola fractura alrededor del anillo pélvico (por ejemplo en la rama
pubica o el ilium). Las fracturas en la rama pubica son frecuentemente observadas en impactos
laterales cuando el trocanter mayor es golpeado. Por otra parte las lesiones adicionales,
especialmente las hemorragias, pueden ser asociadas con fracturas pélvicas.

Desde el punto de vista biomecanico, los mecanismos principales de las fracturas pélvicas son
compresion, cortante vertical o una combinacion de ambos. En la figura 2.17 se ilustran los posibles
sitios de fractura para el caso de compresion lateral.

Figura 2.17. Posibles ubicaciones para fracturas originadas por compresion lateral. [16]

En la cadera, las lesiones se presentan frecuentemente en caidas, tales cargas laterales causan
fracturas en el cuello femoral; estas fracturas en pacientes geridtricos tienden a ser con muy bajo
consumo de energia. La luxacion y dislocacion de la articulacion de la cadera como se observa en la
figura 2.18, posiblemente en combinacion con fracturas en el acetabulo, pueden también ser
resultado de impactos laterales. En general, la articulacion de cadera se disloca cuando esta en
flexion y aduccion, y simultaneamente cargada a lo largo del fémur en la direccion trasera.

Figura 2.18. Izquierda: Dislocacion de la cadera derecha. Derecha: Dislocacion y fractura del acetabulo de la cadera izquierda
después de un impacto lateral. La cabeza del fémur rompe la pared media del acetabulo. [16]
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Por otra parte, para la evaluacion de las cargas en la pelvis y en las extremidades inferiores en
pruebas de impacto, pocos criterios han sido establecidos; el criterio de fuerza en el fémur (FFC)
como lo define la Comisién Econdmica de las Naciones Unidas por Europa (ECE R94) evalua la
fuerza de compresion en kN que actua sobre el fémur de forma axial, asi como la duraciéon en ms

para la cual se aplica la fuerza. En la figura 2.19 se observa las fuerzas limites que no deben
excederse en la prueba.
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Figura 2.19. Criterio de fuerza en el fémur como se indica en ECE R94. [16]

2.8.1 Lesiones en el deporte

La elevada estabilidad de la articulacion de la cadera asegura que la dislocacion y la subluxacion no
son observadas comunmente en las actividades deportivas, aunque no son imposibles. La
dislocacion anterior es en ocasiones reportada como energia de elevada colision al esquiar y en
deportes de contacto. Sin embargo, las fracturas pélvicas, son lesiones inusuales en atletas. A su
vez, el fémur proximal es propenso a la fractura por cargas directas asi como a lesiones por sobre
uso en términos de fracturas por esfuerzos.

Bajo condiciones normales, el momento de flexién hacia abajo sobre la cabeza femoral, induce
esfuerzo de tension y deformacion en la cara superior del cuello femoral y esto es contrarrestado por
la contraccién de los musculos abductores produciendo una deformaciéon por compresion
compensatoria sobre la cara superior del cuello femoral. Por otra parte, si el musculo del gliteo
medio es fatigado, esto neutraliza el efecto minimizando la deformacion por tension en la cara
superior del cuello femoral. Por lo tanto, si existen cargas repetidas la fractura puede ocurrir.
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2.9 Propiedades mecanicas del hueso.
2.9.1 Propiedades estructurales.

Las propiedades estructurales del hueso esponjoso son comunmente medidas en pruebas de
compresion, traccion y flexion. Es bien conocido que el esfuerzo y el modulo de elasticidad en la
prueba de traccion es mas pequefio que en la prueba de compresién. Kaplan y cols (1985) [17],
reportaron que el esfuerzo en la prueba de traccion es aproximadamente 60% del valor en la prueba
de compresion, a su vez Keaveny y cols (1994) [18], reportaron que el médulo de elasticidad en
traccion es aproximadamente 70% del valor por compresion. Las propiedades elésticas y la
resistencia del hueso trabecular disminuyen con la edad, la salud del donante, el sitio anatémico y la
direccién de la carga [19].

Por otra parte, las propiedades mecanicas del hueso cortical dependen del tipo de prueba mecéanica
utilizada. La resistencia y el mddulo de elasticidad en el ensayo de compresion tiene un rango de
133-295 MPa (200 + 36 MPa) y de 14.7-34.3 GPa (23 £ 4.8 GPa), respectivamente. La resistencia y
el mddulo de elasticidad en la prueba de tensién tiene un rango de 92-188 MPa (141 + 28 MPa) y de
7.1-28.2 GPa (19.6 + 6.2 GPa), respectivamente. En la prueba de torsion la resistencia y el modulo
de elasticidad tienen un rango de 53-76 MPa (65 + 9 MPa) y de 3.1-3.7 GPa, respectivamente. A su
vez en la prueba de flexién la resistencia y el médulo de elasticidad tienen un rango de 35-283 MPa
y de 5-23 GPa, respectivamente.

De acuerdo a la tabla 2.1, los valores de esfuerzo y mddulo de elasticidad de hueso esponjoso son
1.5 a 38 MPa y de cortical de 10 a 1570 MPa, respectivamente. Las propiedades estructurales de
hueso esponjoso son mucho mas pequefas que las de hueso cortical. EIl promedio de valores es de
varios MPa para hueso esponjoso, comparado con 5 a 21 GPa de hueso cortical. [20]

2.9.2 Densidad.

La densidad del hueso cortical es la masa del hueso fresco dividio por el volumen del especimen. El
hueso cortical tiene en promedio una densidad aparente de aproximadamente 1.9 g/cm?3. Para el
hueso cortical la densidad aparente y el la densidad del material son basicamente las mismas,
debido a que no hay espacio medular en el hueso compacto.

Por otra parte, existe una fuerte correlacién entre las propiedades mecanicas del hueso esponjoso,
ya que presentan resistencia, rigidez, densidad aparente y mineral. La densidad aparente del hueso
esponjoso alcanza rangos de 0.14 a 1.10 g/cm3 (promedio: 0.62 g/cm?3, n=16 Tabla 2.1). [20]

En estudios experimentales se ha demostrado de manera empirica que el modulo elastico aparente
y la resistencia presentan una relacion potencial con la densidad aparente, y que las propiedades
elasticas del hueso mejoran cuando se incrementa dicha densidad. [21]
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2.9.3 Anisotropia.

Las propiedades mecanicas del hueso cortical dependen de las direcciones de las cargas en los
métodos de prueba. Longitudinalmente (0°) el modulo eléstico es elevado, transversalmente (90°) el
modulo elastico es menor, y el moédulo de los especimenes entre 0 y 90° tiene magnitudes
intermitentes, como se aprecia en la figura 2.20.

U Direccion SI, con elevada
@ resistencia y modulo elastico

!? o Direccién transversal, baja
\«.._ resistencia y médulo de elasticidad

Diafisis hueso

\@ 45°, resistencia y modulo elastico
intermitentes

gt

Figura 2.20. Especimenes cilindricos de hueso cortical extraidos en diferentes direcciones, muestran las caracteristicas anisotropicas
del hueso cortical. [20]

El hueso cortical es mecanicamente heterogéneo, esto fue documentado por Evans y Lebow en
1951, quienes reportaron que el tercio medio del eje femoral tiene una resistencia ultima y modulo de
elasticidad elevados mientras que el tercio inferior tiene un promedio mas bajo de resistencia y
maodulo de elasticidad.

A su vez, el hueso esponjoso es anisotropico en funcién de su morfologia trabecular. El esfuerzo y el
modulo de elasticidad del hueso esponjoso dependen de la direccion de carga empleada, como
normalmente se mide en direccion Sl (superior — inferior), AP (anterior — posterior), o ML (medial -
lateral). Ciarelli y cols en 1991, encontraron la medida general mas alta de mddulo de elasticidad en
la metéfisis de un hueso largo de humano siendo en la direccion Sl, de aproximadamente 2.5 veces
el valor de la direccion AP. Mientras que en la direccion de AP es superior a la direccion ML.
Estudios anteriores realizados por Galante y cols en 1970, utilizando muestras de hueso esponjoso
vertebral, mostraron un patrén similar. De acuerdo a un resumen de datos listado por Goldstein en
1987 en 21 conjuntos de datos generados mediante pruebas de compresién, el valor promedio de
esfuerzo y médulo de elasticidad de hueso esponjoso de humano en diferentes lugares fue de 6.6 a
36.2 MPay 130 a 1080 MPa, respectivamente. [20]
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2.9.4 Propiedades del material.

Las propiedades del hueso esponjoso son definidas por las propiedades intrinsecas en trabéculas
individuales, las cuales son medidas por pruebas mecanicas usando métodos tales como analisis de
pandeo, prueba de compresion, microtension o métodos de ultrasonido. El médulo de elasticidad del
hueso trabecular (trabéculas individuales) es alrededor de 10% a 30% menor que en el hueso
cortical (Tabla 2.2). Por ejemplo, el modulo de elasticidad es de 14.8 GPa para trabéculas y 20.7
GPa en hueso cortical medido por técnica de ultrasonido y de 10.4 y 18.6 GPa respectivamente,
usando prueba de microtension. [20]

Tabla 2.2 Propiedades mecanicas del hueso esponjoso. [20]

Especimen Ensayo Modulo de Elasticidad [GPa] Referencia
Femur distal humano Pandso 8.69 + 3.17 (seco) Funkle 1975
Tibia proximal humano Fandeo 11.38 (himeada) Townsend 1975

Fémur humano Ukrasonido 12.7 + 2.0 (himeda) Ashman 1988

Femur Bovino Traocion 10.9 + 1.6 (himeda) Ashman 1988

Tibia y Fémur humano Viga voladiza 87(682-117 Menia 1889
Cresta iliaca humano Traocion 08+04 Ryan 1989
Tibia (parte superior) humano Flexidn a fres punios 459 Chei 1830
Tibia humano Flexidn a cuatro punios 57x13 Choi 1990
Traccion 104+35 Rho 1803

Sin embargo, técnicamente no es adecuado el uso de ultrasonido, esto se debe a la imposibilidad de
examinar el hueso subcortical; dado que el ultrasonido se refleja en la superficie del hueso y no
penetra en él, solo la superficie cortical dsea es visible. [22]

Las propiedades mecanicas del fémur han sido causa de incertidumbre para muchos autores,
aunque en general el comportamiento del hueso es viscoelastico-no lineal, para no complicar
excesivamente el problema la mayoria de los estudios de biomecénica consideran al hueso como un
material elastico-lineal, lo que se aproxima razonablemente a la realidad, salvo en el caso de cargas
de impacto. Algunos lo consideran con propiedades mecanicas isotropicas adaptandose éste modelo
mas a la parte esponjosa desde el punto de vista macro [23] [24], otros autores argumentan el
comportamiento netamente ortotropico o anisotropico de la parte cortical, por lo que recomiendan
que esa parte del hueso deba tomarse con dichas propiedades mecanicas para obtener resultados
mas exactos. En la tabla 2.3 se pueden apreciar los valores de las propiedades mecanicas de la
parte cortical del fémur como material anisotropico y de la parte esponjosa con caracteristicas
isotrdpicas. [29]
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Tabla 2.3 Propiedades mecanicas del fémur [25]

Parametros.fUnidadesl Denominacion | Valor
Tejido cortical
EX [Pa] Médulo elasioo en X 1.31e=010
EY [Pa] Médulo elasico en Y 1.36 e+010
EZ [P3] Méduko eldssoo en Z 207 e+010
B XY Coefcienie de Poisson 0,366
pYZ Coeficienie de Poisson 0,312
pXZ Coefciente de Poisson 0,2
GXZ [Pa] Médulo coriante 5.9e=009
GXY [Pa] Médulo cortanis 5.02 e+009
GyZ [Pa] Médulo cortanis 4.67 e+009
Tejido esponjoso
E [P4] Médulo elasico 217 e+009
I Coeficienie de Poisson 0,3

Por otra parte, en un estudio realizado por Udofia y cols (2007) [26] en el cual hacen uso del anélisis
por elemento finito para examinar la estabilidad inicial de un implante después una artroplastia total
de cadera, emplearon para dicho andlisis un médulo de elasticidad y relacion de Poisson para el
hueso cortical de 17 GPa y 0.3, respectivamente. Mientras que para el hueso esponjoso de la pelvis
y el fémur el mddulo de elasticidad fue de 0.5 GPa y 1.5 GPa, respectivamente, con una relacion de
Poisson de 0.3.

2.10 Aspectos biomecanicos relacionados con el disefio e implantacion de proétesis. [27]
2.10.1 Rango de movimiento.

El rango de movimiento tiene una influencia elevada en el disefio de las prétesis; es por esto que los
componentes femorales varian con respecto al material, la longitud, diametro, forma, estructura,
revestimiento de la superficie, fijacion y modularidad del vastago, como se aprecia en la figura 2.21.
Todos los componentes femorales tienen en comun una cabeza en forma de bola (modular o
monoblock), que va articulada al componente acetabular. Los diametros de las cabezas estan
disponibles en una amplia variedad que van desde 22.25 mm hasta 60 mm, como se visualizan en la
figura 2.21.

Figura 2.21. Gran variedad de disefios de componentes femorales con tamafios de cabeza que van desde 22 a 62 mm. [27]
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Figura 2.22. Parte trasera de componentes acetabulares; de izquierda a derecha (columnas): copas no cementadas de ajuste a
presion, copas cementadas, copas roscadas y copas de monoblock. [27]

Los componentes acetabulares varian en su mayoria con respecto al mecanismo de fijacién y el
material de soporte, mientras la forma de las copas es completamente distinta, llegando a ser
hemisféricas (sub hemisféricas) o conicas, como se aprecia en la figura 2.22. El tamafio de la
cabeza, el espesor requerido de la carcasa y el soporte del inserto son restringidos por el diametro
exterior de la copa.

En las copas de monoblock, la carcasa y soporte del inserto son una sola pieza y estan hechos del
mismo material (en el caso cementado de Polietileno y para el no cementado una aleacion Cromo-
Cobalto).

El tamafio de la cabeza influye directamente en la técnica del (RoM). Al incrementar el tamafio de
28 a 36 mm permite un incremento de 13° (de 123° a 136°). EI (RoM) es fuertemente influido por la
orientacion de los componentes, la posicion de los musculos y los tejidos suaves asi como de las
caracteristicas del paciente. Desde el punto de vista biomecanico es importante considerar la
posicion del fémur con respecto a la pelvis, ya que una vez alcanzado el (RoM), el cuello de la
prétesis incide sobre la copa o tiene incidencia en algun otro punto entre el fémur y la pelvis, lo que
puede generar una sub-luxacion o inclusive dislocacion en la articulacién de la cadera.

La ventaja de las cabezas grandes radica en el contrapeso debido a los momentos de friccion
elevados originados al incrementar la distancia de salto, el cual es soportado por la fijacién de los
componentes de soporte. El incremento de la friccion con el diametro de la cabeza es pronunciado
para articulaciones metal-metal y empeora en los periodos de descanso de forma negativa en la
friccion de arranque con este material. El incremento de la friccion es uno de los factores mas
importantes con respecto al aflojamiento de las copas y la corrosién cénica. Una segunda desventaja
es la amplia separacion de la articulacion que llega a ser alcanzada cuando se reubica la cabeza
dentro del acetabulo. Consecuentemente, las fuerzas requeridas para reubicar la articulacion se
incrementan con el uso de las cabezas grandes. Un debilitamiento o dafio en las estructuras del
tejido suave puede ser la consecuencia.
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El aumento en el rango de la dislocacién se debe a incrementos en los diametros de las cabezas.
Para didmetros de 28 mm, el rango es de 0.6% a 2.5% o inclusive del 3%, 3.1% y 3.6%. Para
didmetros méas pequefios los rangos son mas amplios y van desde 3.8% hasta 18.8% considerando
cabezas de 22 mm. Para diametros mayores, los rangos son mas bajos: para 32 mm sélo el 0.5% y
38 mm 0%. Esto indica que el diametro de la cabeza por si sélo es responsable de la dislocacion;
pero la posicion del implante y la tension alcanzada del tejido suave son igual o incluso mas
importantes.

La ganancia teorica en la estabilidad obtenida por el uso de cabezas femorales amplias (36 mm) es
despreciable en casos donde existe un elevado angulo de abduccién de la copa. Por otra parte, la
geometria del vastago cdnico es un factor importante a considerar en el (RoM): vastagos conicos
delgados tienen incidencia tardia sobre la copa como se aprecia en la figura 2.23, lo mismo aplica en
la geometria del cuello. Los tamafios cdnicos disponibles van desde 8/10 a 14/16, las conicidades
mas delgadas tienen la desventaja que el torque requerido para aflojar la cabeza disminuye sobre la
conicidad, lo cual puede originar que la rotacién de la cabeza se vea en desventaja con respecto a la
conicidad en situaciones de friccion elevadas. Este problema es mejorado por la amplia variedad de
tamarfios disponibles (8/10, 9/11, 10/12, V40, 11/13, C-taper, 12/14, 14/16).

Figura 2.23. Diametro de conicidad. [27]

En un disefio tipico de una copa hemisférica con una linea de soporte hemisférico, el centro de
rotacion recae a la mitad del plano de entrada en donde ocurre el impacto, cuando la conicidad o el
cuello de la prétesis estd en contacto con el implante figura 2.24. En implantes con una elevada
linea, el centro de rotacion recae por debajo de la entrada del plano de la copa. Un efecto opuesto
es alcanzado en copas sub hemisféricas, en tales disefios, la copa abarca entre 152°-166° en lugar
de 180°, ademas el centro de rotacion recae arriba (en la superficie) del plano de entrada de la copa.
El (RoM) se incrementa en copas sub hemisféricas, debido a que el impacto ocurre después, figura
2.24. La desventaja en estos disefios esté en la disminucion de la superficie de contacto, el cual es
uno de los factores responsables del desgaste y el mal funcionamiento de las protesis metal-metal.
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76° I

Figura 2.24. Plano de entrada de la copa (hemisférico, sub-hemisférico). [27]
2.10.2 Fijacion del implante.

En la artroplastia total de cadera los componentes del implante son fijados en el hueso mediante el
uso de cemento o en forma no cementada con o sin la adicion de otros materiales (tornillos).

La técnica de cementacion, ha sido continuamente mejorada a lo largo de las ultimas dos décadas:
cemento mezclado al vacio, tapones para canales medulares, elementos de centralizacion, y el uso
de lavado a chorro para la limpieza de estructuras de hueso trabecular han mostrado una efectividad
prolongada en la vida util de las prétesis. La fijacion cementada alin muestra estaticamente mejores
resultados en términos de la artroplastia total de cadera. Esto cambia cuando pacientes jovenes y
activos son involucrados, ya que las protesis cementadas no funcionan de la misma forma como en
las personas de edad avanzada; ésta es la razon, por la cual la fijacién no cementada o hibrida es
utilizada en pacientes jovenes.

El éxito de la fijacién no cementada depende del crecimiento interno de hueso, ya que esto, es
posible solo si la actividad inducida en los pacientes es relativa al movimiento de la interface
(micromovimiento) manteniéndose por debajo del umbral critico en el periodo post operatorio
inmediatamente (estabilizacion primaria). EI micromovimiento es inducido por cargas sobre la
articulacion de la cadera, las cuales son casi imposibles de evitar. Medidas in vivo indican que
incluso en actividades estéticas, tales como mantenerse acostados en la cama o trabajar en contra
de la resistencia provista por los fisioterapeutas, crean fuerzas comparables a aquellas que ocurren
al caminar sin apoyo. Los reportes de trabajos realizados por Bergmann han desafiado las
advertencias de los cirujanos en pacientes para evitar la carga completa y realizar actividades fisicas
en las primeras semanas después de la cirugia. Como consecuencia, hoy en dia pocos cirujanos
insisten en una carga parcial después de una artroplastia total de cadera.

El método més utilizado en la colocacion de implantes no cementados es “el ajuste a presion”, éste
método implica el impacto del implante dentro de una cavidad que es ligeramente mas pequefia. Por
otra parte, el aumento en las dimensiones de los implantes es crucial en éste contexto: ya que
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demasiado dimensionamiento hace imposible el asentamiento del implante, requiriendo fuerzas
elevadas durante su implantacién las cuales pueden causar fracturas o fisuras en el hueso, dando
como resultado areas de contacto pequefias entre el implante y el hueso. En el caso de implantes
con dimensiones pequefias, pueden tener movimiento con respecto al hueso, especialmente en
situaciones donde estén involucradas fuerzas compresivas moderadas sobre la articulacién.

2.10.3 Dafio en el tejido y tension en la articulacion.

La cantidad de tejido dafiado durante una cirugia y la tension acumulada en el tejido suave después
de la artroplastia total de cadera son factores importantes para la estabilidad de la articulacion. Se ha
demostrado que el abordaje quirdrgico influye en el rango de dislocacion. Sin embargo, otros
estudios han investigado la funcién de la articulacion de la cadera con diferentes enfoques y no han
demostrado diferencia funcional.

Por otra parte, el dafio al tejido duro puede ocurrir durante la implantacion. Esto puede resultar ya
sea por fracturas o por fisuras en el hueso, o en micro fracturas de hueso trabécular, las cuales
pueden generar fracturas, tal como se observa en la figura 2.25.

Figura 2.25. Seccion histoldgica y radiografia de contacto de un revestimiento de una protesis (1374 dias después de la implantacion).
La brecha de la fractura a través de la unioén fémur-cabeza demostré tejido pseudoartritico. La fractura podria haber sido ocasionada
por elevadas fuerzas de impacto durante la cirugia, las cuales fueron necesarias para el asentamiento del implante debido a la enorme
cantidad de cemento usado. [27]
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2.10.4 Orientacion del componente.

La orientacion del componente y la posicion es probablemente el aspecto biomecanico mas
importante para el éxito tribologico y funcional de la artroplastia total de cadera. El material y los
problemas de fabricacion, los cuales han sido un factor limitante para el éxito de los procedimientos
quirargicos en el pasado, se han abordado con éxito en las Ultimas décadas.

Por el lado acetabular, la pobre posicion de los componentes influye en la friccion, desgaste vy el
riesgo de dislocacion debida a la reduccion efectiva de la distancia de salto. En articulaciones metal-
metal, el uso desmedido con todas las implicaciones biologicas tales como metalosis o
pseudotumores pueden ser la consecuencia. EI mal posicionamiento en amplios soportes
usualmente implica inclinaciones arriba de los 50° y/o angulos de anteversién por arriba de los 15°.
En soportes cerdmica-ceramica, el borde de carga puede ocasionar desgaste resultando un
incremento en la friccion.

El incremento de la friccion también causa elevados momentos en la copa-hueso y cabeza-prétesis-
interface hueso, los cuales pueden causar problemas de fijacion en el vastago y la copa o en la
fijacion de la cabeza sobre el vastago.

En la parte femoral, la posicién del componente llega a ser un tema importante ya que las prétesis
mas cortas llegan a ser cada vez mas populares debido a debido a la conservacion del hueso. Por
otra parte, entre mas corta es la protesis el brazo de palanca mas corto lo que permite resistir los
momentos inducidos por la fuerza de la articulacion.

2.11 Biomateriales en medicina. [28]

Metales, ceramicos y polimeros son usados para reemplazar hueso en el cuerpo humano. Los
metales tienen resistencia y rigidez que los hacen adecuados para muchas aplicaciones como
soporte de carga. Sélo tres metales son comunmente utilizados; en orden de resistencia al
incremento de la corrosidn, estos son acero inoxidable, aleacion cromo-cobalto y aleacion de titanio.
Los ceramicos compuestos de elementos metalicos y no metalicos tienen un amplio rango de
propiedades que los hacen adecuados para la implantacion; en particular, las ceramicas de dxido
son altamente resistentes al desgaste y las ceramicas de fosfato de calcio y vidrio bioactivo tienen
excelentes propiedades osteoconductivas. Por otra parte, los polimeros son ampliamente utilizados
en prétesis de reemplazo articular. En todos los casos, los materiales para las prétesis deben tener
requerimientos de biocompatibilidad.

2.11.1 Biocompatibilidad.

En general, un implante altera el ambiente mecanico y quimico a nivel local y a lo largo del cuerpo
(sisttmicamente). Williams (1998), clasificé los componentes de biocompatibilidad como a
continuacion se describe:

1. Proteina de absorcién. Proteina que rapidamente cubre la superficie del implante y su
interaccion con la superficie del biomaterial, controlando el comportamiento de las células
adjuntas en el implante.
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2. Material de degradacion a nivel atémico y molecular. Corrosién de metales, reabsorcién de
ceramicas, y la hidrélisis en los polimeros pueden todas ocurrir in vivo. La degradacién
puede ser altamente dependiente del medio fisioldgico.

3. Evolucion de la respuesta del huésped local. El traumatismo en la cirugia de implante inicia
con un proceso de inflamacion en el tejido circundante, seguido por un proceso de
reparacion que determina eventualmente la estabilidad del implante.

4. Efectos sistémicos. Ocurren a lo largo del implante, pequefias particulas liberadas de la
superficie del implante por uso o degradacion pueden ser carcinogénicas, o pueden interferir
con los sistemas metabdlicos o inmunoldgicos.

2.11.2 Metales.

Quirurgicamente los aceros inoxidables de especificaciones ASTM F138 y F139 (grado 316 y 316L)
alcanzan resistencia a la corrosion mediante la formacion de una capa de 6xido de cromo (Cr2053)
sobre la superficie del implante. La adicién de niquel mejora la resistencia a la corrosion y la
capacidad para el conformado del metal. EI molibdeno se agrega para incrementar la resistencia a la
corrosion por picaduras. Los otros elementos son afiadidos para contrarrestar los problemas de
manufactura, en la tabla 2.4 se describen dichos elementos. El contenido de carbdn es bajo, se
utiliza para prevenir los carburos de cromo debido al debilitamiento del contenido de cromo cercano
a los limites de grano, el cual podria generar una corrosion intergranular. El problema con el acero
inoxidable es su baja, pero finita tasa de corrosion. Pueden existir orificios por corrosion si dos
componentes de acero inoxidable estan en contacto.

Tabla 2.4 Composicion del Acero Inoxidable [28]

Elemento %
Cromo 17-19
Niguel 13-155
Moalibdeno 2-3
Manganeso max 2
Acero Balanceado
P S, 8, Cu, N Cantidades minimas

El cromo-cobalto muestra mejor resistencia a la corrosion que el acero inoxidable; esto puede ser
por fundicién o forja, esto Ultimo dando mucha mejor resistencia a la fatiga. La ASTM F-75 es para
aleaciones por fundicién mientras que la ASTM F-90 es para aleaciones por forja, éstas Ultimas
contienen tungsteno y niquel, como se aprecia en la tabla 2.5.
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Tabla 2.5 Composicién de la aleacién Cromo Cobalto (ASTM F75; ASTM F80) [28]

Elemento % (F75-92) Fundicion %6(F90-92) Forjado
Cromo 27-30 19-21
Niquel max 1 9-11

Molibdeno 57 -

Tungsteno - 14-16

Manganeso max 1 1-2
Silicon max 1 max 0.4
Acero max 0.75 max 3
Carbon max 0.35 0.05-0.15

Fosforo - max 0.040
Sulfuro - max 0.030
Cobalto Balanceado Balanceado

MARCO TEORICO

El titanio y sus aleaciones tienen mejor resistencia a la corrosion que el Acero Inoxidable o las
aleaciones de Cromo-Cobalto. Esto es conferido por una capa de TiO2 sobre la superficie. Sin
embargo, su rigidez es menor que la del acero inoxidable y las aleaciones de cormo-cobalto
haciendo de estos materiales una mejor eleccion en ciertas situaciones. No existe evidencia de
picaduras o corrosion intergranular. La aleacion utilizada mas comunmente es Ti-6Al-4V, aunque su
composicion difiera de esta, por ejemplo, la ASTM F-136 como se observa en la tabla 2.6.

Tabla 2.6 Composicion de la aleacion de Titanio (ASTM F136) [28]

Elemento %
Aluminio 5565
Vanadio 3545
Acero max 0.25
Titanio Balanceado
H C ON Cantidades minimas

2.11.3 Ceramicas.

Existen tres categorias de ceramicas utilizadas para reemplazar hueso. La primera consiste de
ceramicas estructurales (alumina, Al2Os, y zirconia, ZrO2). Estas tienen una mejor rigidez y dureza
que los metales y son mucho mas resistentes al desgaste. La zirconia pura puede someterse a una
fase de transicion al enfriar y, para evitar esto, ésta aleacion forma con CaO, MgO o Y203 una
zirconia parcialmente estable (PSZ) o zirconia tetragonal (TZP). La alimina y la zirconia son
utilizadas para cabezas en protesis de cadera.

La segunda categoria de ceramicas utilizada para reemplazar hueso es el fosfato de calcio. La
hidroxiapatita (HA), [Ca10(POa4)s(OH)2], es un fosfato de calcio que se encuentra en el hueso
naturalmente. Otro fosfato de calcio es el fosfato de tricalcio (TCP), [Ca1o(POa4)e]; el TCP se biograda
mas rapido que la HA. Los fosfatos de calcio tienen propiedades osteconductivas y son utilizados en
implantes con recubrimientos metélicos cuyo objetivo es unir al hueso por osteointegracion. También
son utilizados como materiales de injerto.
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La tercera categoria de ceramicos es el vidrio bioactivo, ésta categoria tiene una excelente
biocompatibilidad. Los vidrios bioceramicos tienen grandes cantidades de SiO2, y de algunos otros
compuestos tales como: P,0s, CaO, Ca(POs), CaFz, MgO, MgF2, Na20, K20, Al03, B20s, y
Tax0s/TiOo.

2.11.4 Polimeros.

Un amplio rango de polimeros es utilizado en implantes, la primera categoria que se destaca es la
que no presenta entrecruzamiento de cadenas de polimeros, llamados termoplasticos. Los mas
conocidos son el polietileno (PE) y el polimetilmetacrilato (PMMA). El polietileno de ultra alto peso
molecular (UHMWPE), llamado asi porque tiene una larga cantidad de cadenas moleculares, es muy
resistente al desgaste y es utilizado en materiales de soporte en las superficies de las articulaciones
y existen muchas articulaciones artificiales.

El poliacetal, la polieter éter cetona (PEEK), y el politetrafluoroeteno (PTFE) son utilizados en
protesis de reemplazo de cadera. Los polimeros bioreabsorbibles son utilizados para pernos y
tornillos en tratamientos de lesiones musculoesqueléticas. (poli-L-lactico PLLA), y en tapones de
hueso en implantes modernos. La segunda categoria ésta formada por polimeros con una amplia
cantidad de enlaces entrecruzados (termofijos), usados en el aumento de tejido blando en el sistema
musculoesquelético.

El PMMA es usado como cemento dseo ortopédico para la fijacion de prétesis; la polimerizacién
toma lugar a partir de la mezcla polvos y componentes liquidos, la cual se lleva a cabo en el
quiréfano. En la reaccién de polimerizacién, el material se solidifica y la prétesis es fijada en su
posicion final. Mientras el cemento PMMA presenta muchas ventajas, también tiene aspectos
negativos tales como la necrosis térmica de hueso debido a las reacciones exotérmicas de
polimerizacién.

2.12 Diseiio de protesis. [29]

En el pasado, los implantes eran disefiados con un conocimiento deficiente de la biomecanica. En
consecuencia los resultados clinicos no eran muy alentadores. El auge de los biomateriales y el
interés en la mecanica de las articulaciones ha traido como consecuencia mejores disefios. El éxito
a largo plazo de los reemplazos totales de cadera para extremidades inferiores es testimonio claro
de esto.

Las propiedades del material, forma y los métodos usados para la fijacion del implante en los
pacientes determinan las caracteristicas de carga transferida. Esto es uno de los principales
elementos que determina la sobrevivencia del implante a largo plazo, desde la respuesta del hueso
los cambios en la transferencia de carga con el proceso de remodelacién. Sarmiento y cols (1990)
reportaron que la sobrecarga en la interface hueso-implante y la proteccién de la carga transferida
pueden ocasionar una reabsorcion del hueso y subsecuentemente la pérdida del implante.
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2.12.1 Reemplazo total de cadera.

Las prétesis para un reemplazo total de cadera consisten de un componente femoral y un
componente acetabular, como se aprecia en la figura 2.26. Los vastagos femorales se dividen en
cabeza, cuello y eje; estan hechos de aleaciones de titanio (Ti) y de cromo-cobalto (CrCo) (el acero
inoxidable 316L se usaba con anterioridad). La cabeza femoral esta hecha de aleacion (CrCo),
alumina o zirconia. EI componente acetabular estd hecho generalmente de polietileno de ultra alta
densidad (UHMWPE).

COPA ACETABULAR

HUESO CEMENTADO

FEMUR

Figura 2.26. Radiografia de hueso con fijacion cementada (componentes femoral y acetabular monoliticos). [29]

Las protesis pueden ser monoliticas cuando consisten de una sola pieza, 0 modulares cuando
consisten de dos o mas partes y requieren ensamble durante la cirugia. Los componentes
monoliticos son en ocasiones menos expansivos, Y menos propensos a la corrosion. En los
implantes modulares como se aprecia en la figura 2.27, la cabeza femoral es fijada al cuello femoral
con un cono Morse, el cual permite cambios en el material de la cabeza y tamafio, asi como en la
longitud del cuello. En la tabla 2.7 se ilustran las combinaciones mas frecuentes de material en el
reemplazo total de cadera.
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Figura 2.27. Sistema total de cadera modular: cabeza, vastago femoral, cufia proximal recubierta de poros, soporte de metal para la
copa, copa de UHMWPE y tornillos de fijacion. [29]

Cuando el componente acetabular es monolitico, esta hecho de UHMWPE; cuando es modular,
consiste de un revestimiento metalico y un inserto de UHMWPE. El revestimiento metélico busca
disminuir la microdeformacion del UHMWPE y provee una superficie porosa para la fijacién de la
copa.

Tabla 2.7 Combinaciones posibles de reemplazos totales de cadera. [29]

Componente femoral. Componente acetabular.
Fijacion. Vastago. Cabeza. Copa. Soporte. Fijacion.
PMMA PMMA
\ ‘_____.7 Aleacion CoC ———-} Aleacién CoCr
Aleacion CoCr Alumlna UHMWPE
Crecimiento del huesn/ % Tornilleria, o ajuste por presion

leacion Ti —)erconla AIumlna—)Nlnguno

Crecimiento del hueso
Ajuste por presion
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2.13 Sumario.

En éste capitulo, se abordaron las caracteristicas y aspectos funcionales de los principales
componentes de la articulacion de la cadera; también se describi6 lo concerniente a la clasificacion
de los huesos y la arquitectura 6sea, describiendo en ésta Ultima al hueso como estructura y su
composicion (cortical y esponjosa), que es parte importante como mecanismo de adaptacion a las
condiciones mecanicas a las que se ve sometido y de ésta forma comprender los cambios o
alteraciones patologicas presentes durante la presencia de algun padecimiento como el que se
analiza en la presente investigacion.

El estudio de la forma basica de los componentes que rigen el funcionamiento de la articulacion de la
cadera, brinda en primera instancia conocer los movimientos que la rigen, los cuales son: flexion,
extension, aduccion, abduccidn y rotacion longitudinal.

Por otra parte, también se describieron los aspectos biomecanicos relacionados con el disefio e
implantacion de prétesis; mismos que serviran de base para la metodologia de disefio del sistema de
reconstruccion de cadera personalizada, que se describira a detalle en el Capitulo 3.

A su vez, es importante conocer los biomateriales que forman parte de las prétesis de cadera, y
comprender las ventajas y desventajas de cada uno, mismos que se abordaron en éste capitulo y
cuya informacion sera de utilidad para la realizacién del Capitulo 4 “Analisis Numérico”; por otra
parte, también cabe aclarar que, las propiedades mecanicas del hueso descritas en éste capitulo
tanto para el fémur como para la pelvis, seran de importancia para la descripcién del analisis por
elementos finitos.

Con base en lo desarrollado en éste capitulo, cabe aclarar la aplicacién que tiene con respecto al
caso de estudio; que es la de dar un panorama mas amplio con respecto a la generacion de las
prétesis, esto con base a lo que se ha venido reportando con respecto al conocimiento de las
caracteristicas de las zonas de interés (pelvis y fémur), los aspectos biomecanicos involucrados en
el disefio e implantacion de protesis y a partir de la comprension de los materiales involucrados en el
disefio de los implantes; esto ultimo sera de vital importancia, debido a que se debe tener un buen
conocimiento de las caracteristicas del biomaterial seleccionado, para garantizar la supervivencia del
implante a largo plazo.
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CAPITULO 3. GENERACION DEL MODELO EN 3D.

En éste capitulo se abordara el disefio de la articulacion de la cadera mediante el uso de una
metodologia de modelado en 3D, empleando el software ScanlP® 3.2 de la empresa DELCAMO y
su posterior parametrizacién haciendo uso del software Rhinoceros® 4.0.

Una vez concluida la parametrizacién el modelo éste sera exportado a la paqueteria Solidworks®
2015 donde se efectuara el disefio de los componentes del sistema de protesis de cadera y su
respectivo analisis por elementos finitos.

3.1 Métodos de adquisicion de imagenes.

La creacion de modelos en 3D adquiere hoy en dia mayor importancia en las etapas de analisis,
planeacion de riesgos, evaluacion de costos y en general en la toma de decisiones de una
organizacion. Es considerada ademas como una técnica que consiste en construir y posteriormente
manipular el modelo de un sistema real para estudiar su comportamiento sin la necesidad de
perturbar el sistema original.

La adquisicion de imagenes y el uso de programas computacionales para la generacion de modelos
en 3D, es una técnica recurrente actualmente gracias a equipos como tomdgrafos computacionales
y resonadores magnéticos. Estas herramientas permiten crear los medios virtuales por medio de
softwares, como lo son Auto CAD®, Mechanical Desktop®, Pro Engineer®, Solidworks®, ANSYS®,
AbAQUS®, Rhinoceros®, ScanlP®, por mencionar algunos, para el estudio del aparato musculo-
esquelético y con el fin de determinar el comportamiento mecanico del sistema 6seo sin necesidad
de intervencion y experimentacion en el cuerpo humano. Al mismo tiempo es posible desarrollar y
trabajar con modelos individualizados, que consideren las caracteristicas particulares de cada
paciente y que ayuden en la exploracion y busqueda de soluciones a problemas especificos antes
de la intervencion quirurgica, como se ilustra en las figuras 3.1y 3.2.

Placa terminal

Disco

Anillo fibroso y
intervertebral

ntcleo pulposo

Placa terminal

L3
@ (®)
Figura 3.1. (a). Seccion lumbar de L2-L3 modelado en elementos finitos. (b) Modelo de vértebras lumbares porcinas creado en

ANSYS® 9.0. [1]
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Figura 3.2. Imagen tomada en Auto CAD® 2004. Se muestra la superposicion de imagenes y el trazo de contorno por medio de éste
paquete computacional. [1]

Para la construccion de un modelo en 3D, se necesita definir la geometria (morfologia 6sea), junto
con la informacién de sus propiedades mecanicas y cargas (fuerzas) aplicadas.

El procesamiento de las imagenes axiales de TC permite obtener la reconstruccion en los planos
sagital, coronal y oblicuo o tridimensional (3D) mediante la utilizacién de software especifico (Scan
IP® 3.1).

Estas técnicas pueden ser muy eficientes y orientadas a la visualizacién y construccion de
imagenes, pero, no proporcionan en forma directa la informacién necesaria para la construccion de
modelos en 3D por lo que es necesario hacer uso de las TC ya que estas suministran la informacion
detallada de la geometria y densidad de las mismas. Para la construccién de un modelo
computacional, se requiere que la informacion sobre el problema éste dada en un formato
compatible para su procesamiento por un algoritmo numérico.

Por otra parte, existen diversas metodologias para modelar estructuras éseas (de mayor o menor
precision), mientras que no se dispone aln de una herramienta exacta para determinar las
propiedades (o constantes elasticas) a partir de la densidad del hueso.

La forma de realizar un modelado en 3D ayuda en muchas formas a entender el comportamiento
mecanico, en éste caso en analisis de partes 6seas. Cuando se trata de realizar modelos donde
existen implantes, la tarea se vuelve mas compleja. Beltran (2008), realizé un modelo de vértebras
cervicales porcinas de C3-C5, donde analizd el caso del implante de placa como elemento de
sujecion entre las vértebras bajo carga de compresion desde tres puntos de vista. El primer caso se
refiere al efecto del excedente principal del peso la seccidn considerada, el segundo caso, se asume
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que el peso del paciente medio es apoyado por las vértebras C3 y C5, y el tercer punto, la falta de la
carga de compresion se aplica a C3, para simular las condiciones de carga extremas debido a un
accidente posible. La figura 3.3 muestra parte del modelo. [1]

Fijacion de placa en
C3yC5.

Figura 3.3. Técnicas de modelado y simulacién en FEM para la placa cervical. [1]

La tecnologia digital provee una capacidad computacional la cual, a su vez, ha fomentado el
desarrollo de diferentes tipos de modelos biomecanicos. Algunos de estos modelos han sido
formulados para determinar la localizacion del centro de gravedad del cuerpo cuando éste se
encuentra en diferentes configuraciones. [2]

Los escaneres CT, han sido usados para el estudio de la microestructura en materiales en tres
dimensiones, Ulrich y cols en 1999 utilizaron tales escéneres para estudiar la relacion entre
parametros de micro-arquitectura; a su vez, Parfitt en 1988 adquiri6 un conjunto de imagenes de
especimenes de hueso esponjoso de humano, de estas determind parametros de micro-arquitectura
y elabor6 modelos utilizando el Método del Elemento Finito (MEF). Con base en estos modelos
calculo la resistencia mecanica ortotrépica y de esta manera asegurdé que la resistencia mecanica
obtenida fuera la esperada para la micro arquitectura. El objetivo de este estudio fue determinar la
posible relacién entre informacion generada por imagenes de tomografias computarizadas TC y
conocer el numero de Hounsfield (HU), para parametros de micro arquitectura. [3]

El Método del Elemento Finito ha llegado a ser una herramienta para investigar la conducta
mecanica de los huesos bajo condiciones fisioldgicas o patolégicas, asi como el analisis numérico,
mediante modelos en 3D bajo cargas a las cuales estdn sometidos constantemente. [4]
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3.2 Metodologia para la construccion del modelo en 3D de la articulacion de la cadera.

Para la generacion del modelo se contd inicialmente con los datos clinicos del paciente en estudio,
cabe aclarar que el paciente dio su consentimiento para el uso de su tomografia. La descripcion
generalizada para reconstruir la zona afectada de la cadera se detalla a continuacién usando el
programa ScanlP® V. 3.2 como se aprecia en la figura 3.4, de la empresa DELCAMO.

@IP

\-Q ScanlP™ 2000-2008 Simpleware Ltd.
e

Figura 3.4. Software ScanlP® V. 3.2.

Primeramente, se abre el programa computacional ScanlP® 3.2 dando clic en la opcion “File” en el
menu superior y posteriormente en “Open”, se selecciona el archivo que lleva el nombre
“CASO_JOSUE_V1.sip” como se observa en la figura 3.5, y después se le da clic en la opcion
“Abrir”.

P’ Select a file ==
@O-\ )0 + Respaldo memoriausb » Juan Alfonso » Nueva carpeta (2) ~ [ 43 | [ Buscar Nueve cameta (2 P

Organizar Nueva carpeta =- 0 @

"~ Nombre B Fecha de modifica... Tipo Tamatio

[D CASO_JOSUE V1sip 25/06/2014 11:34 a...  Archivo SIP 18,913 KE]

m

1% Equipo [
&, Disco local (C)
B3 unidad de DVD R
= OHM () -

Nombre: CASO_JOSUE VL.sip ~ |l supported Formats (“hdr -

Figura 3.5. Seleccién del archivo a emplear para la reconstruccion.

Una vez procesadas las imagenes de los cortes del archivo DICOM, se tiene la ventana final para
trabajar estos cortes como imagen, como se observa en la figura 3.6; en la cual se aprecian tres
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planos, el plano axial y dos laterales y una cuarta ventana en donde se visualizara el modelo en 3D

al procesar la tomografia.

BEEEE

olmm

o e e

man )

a2

Figura 3.6. Ventana de trabajo del programa ScanlP® 3.2.

Una vez lista la ventana de trabajo, se procede a generar el modelo en los tres planos, por claridad y
vision se elige el plano lateral XZ. La vista de la figura 3.7 se inicia activandola con el menu del lado
izquierdo, donde se encuentra la barra de herramientas sobre la pantalla de visualizacion, se
selecciona la opcidn de un cuadro de visualizacion. Posteriormente se observa en la pantalla la vista

y se procede a trabajar sobre ella.

AR /o) = E e EHE
D TR

@ %
g §

EEEEEE
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L= =] =]

=]
-l

Figura 3.7. Vista lateral XZ, a su vez se muestra un zoom del ment que permite el cambio de planos.
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Una vez seleccionada la vista, se procede a colorear los contornos de las imagenes por medio de la
herramienta “Pencil” que se encuentra ubicada en la barra de herramientas superior en forma de
pincel, y se pinta el contorno de la imagen visualizada como se aprecia en la figura 3.8.

Figura 3.8. Contorno del fémur derecho con el uso de la herramienta “Pencil”.

Posteriormente, se procede a rellenar el area comprendida por el contorno, utilizando la herramienta
“FloodFill” ubicada en la misma parte superior de la ventana; cabe mencionar que el color azul se
empleo para definir el fémur derecho, mientras que para la pelvis derecha se utilizo el color rojo esto
se realizé para delimitar las areas entre los huesos; como se aprecia en la figura 3.9.

Figura 3.9. Area delimitada por el contomo antes mostrado.

72



'% - GENERACION DEL MODELO EN 3D

Como se menciond en el paso anterior se deben crear mascaras o capas de distinto color, para
diferenciar los componentes de la cadera; es por esto que, a cada componente se le asignd una
mascara. Como ya se menciond, para el fémur y la pelvis derecha los colores asignados fueron azul
y rojo, respectivamente; por otra parte, para la pelvis y fémur izquierdos los colores fueron verde
agua y verde, mientras que para un pequefio segmento del cuerpo vertebral el color fue el amarillo.

Una vez concluido el llenado de las capas, se visualiza el modelo preliminar en 3D; dando clic en la
opcion “3D only view” ubicada en la barra de herramientas en la parte lateral izquierda de la pantalla
de visualizacion; posteriormente se selecciona la opcidn “Refresh” para la generacion del modelo
como se observa en la figura 3.10.

Figura 3.10. Modelo preliminar en 3D de la cadera.

Después, se procedio a mejorar la textura del modelo, esto se realiza seleccionando la opcidn
“Filters” ubicada en la barra “Toll selector”. Una vez seleccionada se da clic en la aplicacion
“Smoothing-Recursive gaussian filter”, cabe recordar que se deben cuidar las imagenes generadas
en los tres planos auxiliares para la generacion del modelo.

Al concluir el filtrado se crear el modelo final en 3D y se genera el archivo con el formato STL
(Estereolitografia). Para ser manipulado posteriormente mediante otro paquete computacional de
disefio mecanico.

Para efectuar el Ultimo paso de éste modelo, se procede a seleccionar en la barra de menu superior
a la opcién “Data” la cual despliega una serie de aplicaciones, dentro de las cuales se elige el
comando “Crop”, que delimita en cada plano de trabajo los cortes correspondientes para generar el
modelo en 3D; con ésta opcion se hace un recorte de todas aquellas entidades que no forman parte
del modelo. Para ello se despliega una ventana donde se muestran las opciones de recortar
imagenes en los tres planos (XY, XZ, YZ) como se muestra la figura 3.11.
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Crop

Current physical extent:  291.914180mm x 142.851620mm x 232.800635mm
New physical extent:  291,914180mm x 142.851620mm x 232,800633mm

Current pixels: 470 x 230 x 194
Mew pixels: 470 x 230 x 194

Lower boundary Upper boundary
X 0 (0.000000mm) 470 (291.914180mm)

0 (0.000000mm) 230 (142.851620mm)
0 (0.000000mm) 194 (232.300639mm)

Figura 3.11. Comando “Crop”.

Posteriormente, se procesa la informacién para generar el modelo en 3D de acuerdo a los cortes
indicados para cada plano y poder obtener el modelo final que se utilizara en trabajos futuros a fines
al area de investigacién, como se observa en la figura 3.12.

Figura 3.12. Modelo final en 3D de la cadera.

Una vez renderizado el modelo, en el recuadro donde se visualiza se encuentra en la parte superior
la funcion “Export”. Esta se selecciona, apareciendo una nueva ventana, la cual permite guardar el
modelo en dos modos, uno en un tipo de archivo Ascii y el otro en Binario. En éste caso se elige
Ascii dado que es la que ocupa menos recursos; del lado derecho de ésta ventana existen dos
opciones, una donde guarda el archivo como un solo segmento, es decir sin delimitar las partes que
componen al espécimen y la segunda opcion donde guarda el archivo como un solo segmento y a su
vez las mascaras 0 capas generadas para la construccion del modelo en 3D. En éste caso se elige
la segunda opcion, como se ilustra en la figura 3.13.

Finalmente, el modelo se guarda en archivo “*.stl”, éste tipo de formato permite trabajar o manipular
el modelo en programas de disefio como Pro-Engineer®, Rhinoceros® y Autocad® para generar un
nuevo formato para el archivo y poder ser importado a un programa de simulacién. En éste caso el
archivo se exporta a la paqueteria Rhinoceros® 4.0.
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El archivo STL-Estereolitografia, corresponde a la definicion de la superficie que delimita
exteriormente a una pieza o lo que es su geometria mediante una representacion triangularizada y
en consecuencia adaptada a ella. Esta superficie estd formada exclusivamente por pequefios
triangulos (facetas). Cada una de ellas es descrita por una direccion perpendicular y tres puntos que
representan los vértices del triangulo. Estos datos son los que realmente utilizan los algoritmos de
corte para determinar las secciones transversales de la pieza.

Cabe mencionar que la metodologia para la generacién del modelo se apoy6 en un procedimiento
generado previamente en el trabajo de Ruiz Mufioz (2010) [4].

STL Export

Multiple part export options
@ Asci Merge into one part
OpBinary (® Write al parts to one fie™
[¥] Also write each part to own file

“multipart STL fies are not
supported by all CAD packages.

Figura 3.13. Pasos a seguir para exportar el modelo a un archivo “*.stl”.

Del modelo generado, se utiliza el lado derecho que es donde se localiza el dafio patolégico
ocasionado por la coxartrosis; por otra parte, en el fémur el dafio ésta localizado en la zona de la
cabeza femoral mientras que en el acetabulo el dafio se encuentra en la fosa acetabular, como se
aprecia en la figura 3.14. Segun la clasificacién de Paproski, para el acetabulo el defecto es del Tipo
[1B, mientras que, para el caso del fémur el defecto que presenta es del Tipo |, como se aprecia en
las figuras 1.13 y 1.14, respectivamente; reportadas en (cfr. Cap. 1; 1.4).

a)

Figura 3.14. Dafio causado por la enfermedad, a) fosa acetabular y b) cabeza femoral.
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La descripcion generalizada para parametrizar el modelo en 3D se detalla a continuacion usando el
programa Rhinoceros® 4.0 como se aprecia en la figura 3.15.

Rhinocer:

NURBS modeling for Windows

Version 4.0 SR3, 22 de febrero de 2008

Corporativa

Se autoriza el uso de este producto a:
OmarRolandoCV@hotmail.com

Nimero de serie:

4-1405-1112-1180-0004273-01694

Nodo independiente

Figura 3.15. Software Rhinoceros® 4.0.

Copyright © 1993 - 2008 Robert McNeel & As

Primeramente, se abre el documento dando clic en “Archivo” en el menu superior del panel de
visualizacion y luego se da clic en la opcion “Abrir”. Posteriormente se busca el archivo con la
extension Estereolitografia (*stl.). Una vez encontrado, se selecciona la opcién “Abrir”, como se
muestra en la figura 3.16.

5] Abrir
Buscar en: ‘ ) Caderafitro | G Q £ @
(]‘_“ = MNombre - Fecha de modifica... Tipo
e [ CASC_JOSUE V1 sip.stl 06/06/20151033  Archivo§
Sitios recientes ™) Ao JOSUE V1.sip_1.stl 06/06/201510:33  Archive S
- CASO_JOSUE_V1.5ip_2.stl 06/06/201510:33  Archive §
!J [[] caso_IOSUE V1 sip_3.stl 06/06/201510:33  Archivo §
Escritorio [[] cas0_IOSUE_V1.sip_d.stl 06/06/2015 10:33 Archivo §
[[] caSO_JOSUE_V1.sip_5.stl 06/06/201510:33  Archivo §
=
Bibliotecas Notas
LY
= -\'
Este equipo
@
Red
< >
Nembre: ‘ w ‘ | Abrir |
Tipo: [ Esterercltografia " stl) v] [ Cancelar |

Figura 3.16. Seleccion del archivo a emplear para la parametrizacion.
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En la figura 3.17 se muestra la articulacion de la cadera derecha sobre la cual se va a realizar el
analisis con un exceso de elementos sobre su superficie en la pantalla de visualizacion de
Rhinoceros® 4.0. Cabe mencionar que para la pelvis derecha, el nimero de vértices y triangulos es
de 646386 y 215462 respectivamente; mientras que para el fémur derecho el nimero de vértices y
triangulos es de 400266 y 133422 respectivamente.

Por otra parte, el procedimiento de parametrizacion es el mismo tanto para pelvis como para el
fémur derechos, para éste trabajo Unicamente se describe el proceso de parametrizacion de la pelvis
haciendo notar que se puede hacer la adecuacion para el caso del fémur o para cualquier otra
geometria, sin ningun problema.

Figura 3.17. Exceso de elementos sobre la superficie de la articulacion de la cadera derecha.

Una vez que se tiene el archivo seleccionado, en éste caso el de la pelvis se procede a realizar la
parametrizacion; la pantalla de visualizacion del software Rhinoceros® 4.0 ofrece 4 vistas superior,
perspectiva, derecha y frontal, como se observa en la figura 3.18; para nuestro caso de estudio se
utiliza la vista en “Perspectiva” ya que nos permite manipular de mejor forma la imagen.
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, . -
%] Sin titulo - Rhinoceros (Corporativa) —a K
Archivo  Edicion  Vista Curva Superficie Sélido Malla  Acotacion Transformar ie Andlisis i i Ayuda
iLa malla STL original tiene 646386 vértices y 215462 triangulos. >

i Comando:

EHSTX NI~ LPL0RSH=2Cr 088000 V35,0 JAUDGEET =
[ Superior | Perspeotval c

DB xavdT®2

Nombre: Ubreriz
Predeter.. v u

[Derecha |

QI e s,EMORIVEY

48,15 ¥ 140.193 70,000 i | Forzado | Orto | Planar = RefObj | Grabar historial |

no! -
== e % : ; g S OO nﬁ/}):;ms

Figura 3.18. Planos de visualizacién dentro del software Rhinoceros® 4.0.

Una vez seleccionada la vista en “Perspectiva” lo primero que se crea es una nueva capa; la cual se
genera seleccionando la opcion “Propiedades del objeto” que se encuentra situada en la parte
superior de la barra de herramientas como se ilustra en la figura 3.19.

I+ ‘Sin titulo = Rhinoceros (Corporativa) = [Perspectival BN <
Archivo  Edicion  Vista Curva Superficie Sélido Malla  Acotacion  Transformar it Analisis Ayuda
‘{Comando: _Properties s
i Comando: E< >
CESTXD0-NF 25 0R5H~2040 2000 "&1,0UA0RGLGTHaOYEEHG
|7 “[Perspeciivall 6 Propiedades de obieto Propiedadi E Capas - Todas las capas - B

8 Ocutar vertana de propiedades Vita DB xavd¥H?

Tio Perspeciiva
Anchura 540

Atura 28
Proyeccién  Perspeet...[ v

Distanciaf... 500
Posicin X 43111
Posicin Y -74.673
PosicionZ 49782

Posieitn Colocar.

Objgtivo X 0.000
Objetive Y 0.000
ObigtivoZ 0000

Posicién
Papefiapiz
NombreDe.... (ninguno) [--]
Mostrar
Grs.
<

| Forzado | Orto | Planar | RefObj | Grabar historial

£sp {018
A 23 MR
O SO0 4 i

Figura 3.19. Generacion de nueva capa y seleccion de la herramienta “Propiedades del objeto”.

Posteriormente, aparece una nueva ventana de nombre “Vista”. Esa no se utiliza para efectos de
éste trabajo. Al dar clic sobre cualquier parte del cuerpo de la pelvis, la ventana autométicamente
cambiara los requerimientos a “Objeto”, una vez situados en ésta los parametros a cambiar seran el
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de “Capa” de “Predeterminado” a “Capa 01” y el de “Color de visualizacion” que sera de color azul,
éste procedimiento se muestra en la figura 3.20 y 3.21.

= Sin titulo - Rhinoceros (Corporativa) - [Perspectival =l

Archivo Edicién Vista Curva Superficie Sélide Malla Acotacion Transformar i Anilisis Ayuda

Propiedades

:

&

Iy
@

>
@
L)
7]
(S
&y

£

8,
]
T

B3
.y

PlanoC | x-7.125 y 601.927 20,000 0.000 i | Forzado| Orto | Planar | RefObj  Grabar historial |

e ( = ~ o % JiEsp g
Ll e % ﬁ Bl O L o eens

Figura 3.20. Procedimiento de cambio de capa.

Archivo Edicion Vista Curva Superficie Sélido Malla Acotacién i Andlisis i i Ayuda
:Comando: _Shade A
H i i Di - Dibt 7 Dibyj: 7l BH< >

PH=2402908000@ 45,0/ (QUNGLET® BEYO

Capas - Todas las capas
DB xav ¥V R2

CEHETXDO~0FP500

[ AT (X R RONAC oy
E ¥+ hRQJOJING .

PlanoC | x-325.718 y-88.642 20.000 0.000 ado Orto | Planar RefObj = Grabar historial

Figura 3.21. Cambio de asignacion y color de capa.

Una vez realizado el cambio de capa, se procede a generar la nueva superficie, para éste paso lo
primero que se realiza es la instalacién de la actualizaciéon SR 3 (Service Release). Esto se lleva a
cabo para poder instalar el plug-in “RhinoResurf for Rhino”, el cual es una herramienta importante
para poder hacer el cambio de superficie.
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La instalacion del plug-in se realiza de la siguiente forma, en el menu superior se selecciona la
opcion “Herramientas’. Posteriormente se selecciona la pestafia “Opciones”, la cual despliega una
pantalla de nombre “Opciones de Rhino”. A continuacion, se da clic en “Instalar’ y se busca el
comando cuyo nombre es RhinoResurf1_1y se da clic en “Abrir’, para finalizar la instalacién del
plug-in se selecciona “Aceptar”.

Cabe mencionar que para versiones mas recientes de Rhinoceros®, no es necesario realizar la
actualizacion, pero se debe verificar que contenga la herramienta “RhinoResurf” en la parte superior
del mend.

Una vez instalado, se procede a realizar el cambio de superficie; el siguiente paso a realizar es dar
clic en la opcion “RhinoResurf’ de la barra de herramientas en la parte superior y se selecciona la
aplicacion “Automatic surfaces generation for mesh” como se observa en la figura 3.22.

Sin titulo - Rhinoceros (Corporativa) - [Perspectival - 5 IEl
rchivo Edicién Vista Curva Superficie Sélide Malla Acotacion Transformar i Anslisis i i [ Ayuda

i Comando ewport i trom points I A
Comando:[ ingle surface from mes I He »

EEGFXDN0~NFLHICREH=2e020 080 HELTHOEYEEO
B = - ) Capas - Todas las capas - [
DB xav T2

Nombre: Libreriz

eI e ;00RO VEO>

Purchase RhinoResurf

Send your questions to supporter

= e B al

Figura 3.22. Seleccion de la herramienta “RhinoResurf” para la generacién del revestimiento.

Seleccionada la aplicacién, se da clic sobre el cuerpo de la superficie de la pelvis, para activar una
nueva pantalla mediante la cual se realiza la transformacion del modelo, como se observa en la
figura 3.23; sin alterar ningun valor de la nueva pantalla lo primero que se selecciona es el boton
“Curve network” esto con la finalidad de generar una nueva malla sobre la superficie como se
aprecia en la figura 3.24. Cabe mencionar que, una vez que se elige la opcion “Curve network” se
genera el nuevo mallado.

El siguiente paso que se realiza es corregir cada una de las lineas distorsionadas en la nueva malla
sobre la superficie, esto se realiza seleccionando la linea con el cursor y posteriormente se da clic en
la opciéon “Smooth curve” y de ésta forma las lineas distorsionadas se van alineando, cabe
mencionar que éste proceso es linea por linea, el proceso se ilustra en la figura 3.25.
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[+ Sin titulo - | (© -1 i - a
Archivo  Edicién  Vista Curva Superficie Sélide Malla  Acotacion Transformar Herramientas  Andlisis  Renderizado RhinoResurf  Ayuda
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Figura 3.23. Desplegado de pantalla para el inicio del nuevo revestimiento.
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Figura 3.24. Generacion de la nueva malla sobre la superficie.
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Figura 3.25. Correccion de las lineas curvas de la nueva malla sobre la superficie del cuerpo de la pelvis.

Una vez concluida la correccion de las lineas, se procede a crear la nueva superficie para éste paso
se altera un valor de la tabla el cual fue el de “Control point” cambiando de 6 a 7 unidades;
posteriormente, se da clic en el botén “Create surface”, después se procede a dar clic sobre el
cuerpo de la pelvis y paso seguido se selecciona la opcion “Ocultar objetos” con el boton izquierdo
del mouse en la parte superior la barra de herramientas cuyo simbolo es un foco, como se aprecia
en lafigura 3.26 y 3.27.

[¥] FEM2~ Rhinoceros (Corporativa) - [Perspectival - o El
Archivo Edicion  Vista Curva Superficie Solido Malla  Acotacion  Transformar it Analisis Ayuda
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Figura 3.26. Seleccion del cuerpo de la pelvis para ocultar los objetos de la primera superficie generada.
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Figura 3.27. Generacion de la nueva superficie, se aprecian isocurvas sobre el cuerpo de la pelvis.

Posteriormente, se vuelve a dar clic en “Propiedades del objeto” y se selecciona cualquier punto
sobre la superficie de la pelvis; nuevamente se selecciona la ventana “Objeto”, en la parte inferior de
ésta se elimina la opcion “Mostrar isocurva de superficie” como se aprecia en la figura 3.28; por lo
tanto, el modelo queda como se ilustra en la figura 3.29.
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Figura 3.28. Eliminacion de las isocurvas de superficie.

83



i@' GENERACION DEL MODELO EN 3D

= FEM2 - Rhinoceros (Corporativa) - [Perspectival -

Archivo Edicion Vista Curva Superficie Sélido Malla Acotacion Transformar Herramientas Anilisis Renderizado RhinoResurf Ayuda

i Comando: _Praperties 2
:Comando:

oEETXR0~NPPL0PFH240r0 88000 41,0 JHUNHLETHOGYEHEHO

Perspectiva Capas - Todas las capas
DA XavddT R

Automatic surface gen... LsJ

e ] [Smohare]

fitting surface

Contolpont
HaxTl

exact 61.0n star-point

[t o

modeling surface

omer [ |
Py

QAR AHFDHOHIVO
|t §%l e ARNJ OO IO G

Fozado  Orto | Planar = RefObj = Grabar historial

Figura 3.29. Modelo de la pelvis sin isocurvas.

Paso siguiente, se corrigen todos los defectos que quedaron sobre la superficie, como se muestra en
la figura 3.30. Para corregir dichos defectos se selecciona la opcion “Superficie” ubicada en la barra
de herramientas en la parte lateral izquierda de la pantalla de visualizacion y de ahi se selecciona la
aplicacion “Parche” como se ilustra en la imagen 3.31; una vez seleccionada, se despliega una
pantalla de nombre “Opciones de superficie de parchado”, acto seguido se seleccionan los bordes de
la imagen a cubrir sin cambiar valores sobre la pantalla y se da clic en “Aceptar’, como se aprecia en
la figura 3.32; finalmente se coloca el parche sobre la superficie como se observa en la figura 3.33.
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Figura 3.30. Defectos sobre la superficie a corregir.
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Una vez colocado el parche, se procede a realizar la union de la zona reconstruida con el resto del
cuerpo de la superficie de la pelvis; esto se lleva a cabo seleccionando la zona reconstruida y el
cuerpo de la pelvis con el cursor del mouse dando clic izquierdo, como se aprecia en las figuras 3.34
y 3.35, despues se da clic con el scroll del mouse, el cual ejecuta una nueva ventana donde
aparecen varias aplicaciones, dentro de las cuales se selecciona la opcion “Unir” como se aprecia en

la figura 3.35.
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Figura 3.34. Seleccion de la zona reconstruida con el parche.
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Figura 3.35. Seleccion de la zona del cuerpo de la pelvis y seleccion de la aplicacion “Unir”.

Después de una serie de pasos, tanto el modelo de la pelvis derecha que fue el que se describi6
para éste trabajo y el del fémur, quedan listos como se aprecia en la figura 3.36.

Figura 3.36. Parametrizacion del modelo concluida.

Una vez concluida la parametrizacion del modelo se selecciona “Archivo” en el menu de
herramientas en la parte superior; luego se da clic en la opcién “Exportar seleccién”, una vez
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seleccionada se abre una ventana que dice “Exportar”, en dicha ventana es donde se realiza el
cambio de extension del archivo a “*.iges” y se da clic en la opcion “Guardar”, como se ilustra en la

figura 3.37.
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Figura 3.37. Cambio de extension del archivo a “*.iges”.

Posteriormente se despliega otra ventana de “Opciones de exportacién IGES”, en la parte donde
dice “Tipo IGES” se selecciona la opcién “SolidWorks solids” y finalmente se guarda el archivo; listo
para ser trabajado en la paqueteria Solidworks® 2015.

3.4 Elaboracion del modelo en 3D del sistema de protesis de cadera personalizado.

Una vez exportado, se procede al disefio del “Sistema personalizado de prétesis de cadera”; la
primera parte del disefio consiste en un dispositivo para ser ajustado dentro del cuerpo del
acetabulo; el cual surge a partir de la observacion realizada por el Dr. Alejandro Gonzalez Rebattu
médico del Hospital Regional 1° de Octubre, mediante el uso de un anillo de reconstruccion de
Burch-Schnider® (Zimmer), como el que se aprecia en la figura 3.38.

Figura 3.38. Anillo de reconstruccion de Burch-Schnider® (Zimmer). [5]
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Pero, en trabajos realizados por Paprosky y cols (1997) y Perka y cols (2001), reportan que el anillo
de Burch-Schnider®, que durante muchos afios ha sido considerado el implante de eleccion para la
reconstruccion de defectos 6seos de gran tamafio, también fracasa al cabo de 6-8 afios en >30% de
los casos cuando se trata de defectos mayores.

Por otra parte, en el recambio acetabular para el restablecimiento del centro de rotacion original, a
partir de indicaciones en la cual se observan defectos cavitarios, centrales u ovalados de mayor
tamafio (tipo IIB segun Paprosky); se utiliza una reconstruccion con la Tecnologia de Metal
Trabecular TMT® (Zimmer) el cual se muestra en la figura 3.39, es de un alto coeficiente de friccion
(estabilidad primaria) y tiene buena osteointegracion ademas de no presentar resorcion; sin
embargo, también presenta desventajas ya que no existen resultados a largo plazo, hay un
desconocimiento de la interface metal-metal, ademés de la falta de experiencia en relacion con la
explantacion de los aumentos en caso de infeccion tardia. [6]

Figura 3.39. Tecnologia de Metal Trabecular TMT® (Zimmer). [6]

Una vez analizados ambos dispositivos, lo primero que se realiza es abrir el archivo de la pelvis
Acetabulo.igs en el programa Solidworks® 2015, cabe mencionar que para abrir dicho archivo sélo
se da clic en la barra de menu en “Archivo” después en “Abrir”, posteriormente se selecciona el tipo
de extensién en éste caso *“.igs” y finalmente se da nuevamente clic en “Abrir", mismo
procedimiento se aplica para el archivo Fémur.igs.

Una vez abierto el archivo de la pelvis, se procede al disefio del dispositivo como una fusion de
ambos sistemas previamente expuestos; comenzando con la elaboracion del sistema de
reconstruccion acetabular, lo primero que se toma en cuenta es el angulo en el cual éste se iba a
posicionar, el cual debe ir con un angulo de abduccion de 45° como se aprecia en la figura 3.40,
reportado por Udofia y cols (2007) [7].
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Planol

27

Figura 3.40. Angulo de inclinacion, empleado para colocar el sistema de reconstruccion.

Habiendo establecido el angulo de inclinacién, se procede al disefio del soporte del componente
acetabular, cuyas dimensiones son las que se muestran en la figura 3.41, con Qexterior =51.51 mm y
Ointerior = 43.51 mm con un espesor de 4 mm.

N
2
o
o
!

Figura 3.41. Dimensiones del soporte del componente acetabular.
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Después se simula el escariado sobre la periferia del acetabulo, esto se realiza para poder colocar el
soporte del sistema de reconstruccion, ya desbastada la zona se realizada una extrusién a 10 mm,
como se aprecia en la figura 3.42.

Figura 3.42. Soporte del componente acetabular.

Posteriormente se genera el componente acetabular, con una seccién hemisférica con ®exterior =
25.75 mm y Oinerior = 21.75 mm, no sin antes generar el escariado necesario dentro del acetabulo
para poder realizar la fijacion como se ilustra en las figuras 3.43 y 3.44.

Figura 3.43. Escariado dentro del acetabulo.
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Figura 3.44. Copa colocada dentro del cuerpo del acetabulo.

Una vez colocada la copa, se procede al disefio el sistema de reconstruccion acetabular, el cual
parte de la base de la copa, como se aprecian las dimensiones en las figuras 3.45, 3.46 y 3.47; dicho
dispositivo se genera con una especie de aletas ubicadas en la parte inferior, lateral y superior del
acetabulo, para ser fijadas en la parte lateral y superior por tornilleria de rosca métrica fina M3 - 0.35
mm x 16 mm y M3 - 0.35 mm x 18 mm respectivamente, con cabeza avellanada hueca hexagonal la
cual atravesara al hueso y en la parte inferior en la zona del isquion por un tornillo quirtrgico de
esponjosa de 6.5 mm x 25 mm como lo indica la Norma 060. Material de Curacion Osteosintesis.
(1991) [8]; los barrenos de los tornillos localizados en la parte superior e inferior de sistema son de
3.2 mm de diametro mientras que el barreno del tornillo colocado en la parte del isquion es de 6.6
mm de didmetro, en la figura 3.48 se ilustra el sistema anclado ya con la tornilleria colocada.

Figura 3.45. Angulos y dimensiones para la generacion del dispositivo de anclaje.
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Figura 3.47. Dimensiones para el soporte que va colocado en la zona del isquion.
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A

Figura 3.48. Dispositivo fijado con tornilleria.

Para la generacion del modelo del vastago no cementado se toma como base el disefio de un
Vastago Femoral Taperloc® (BIOMET) el cual se muestra en la figura 3.49; como punto de partida
del modelo se dispuso de las secciones del fémur, esto con la finalidad de proyectar el contorno del
vastago sobre las paredes internas del mismo y de ésta manera poder tener el suficiente contacto
anatomico, como se aprecia en la figura 3.50a. Posteriormente, se determinan una serie de trazos
geométricos para darle mayor estabilidad al implante, lo primero que se define es el angulo
cérvicodiafisial (CCD), para éste caso se considera un angulo de 135° el cual se encuentra dentro
del rango de tolerancia propuesto por, Schidlo y cols (1999) (cfr. Cap. 2; 2.6.4), por otra parte
también se determina la longitud del vastago la cual fue de 129.19 mm, como se puede visualizar en
la figura 3.50b.

Figura 3.49. Vastago Femoral Taperloc® (BIOMET). [9]
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Figura 3.50. a) Diagrama del vastago siguiendo el contorno del canal diafisiario y en b) diagrama con angulo de CCD de 135° y
longitud de 129.19 mm.

Posteriormente, se definen otros parametros como el angulo de conicidad, el cual se sugiere de 6°,
con la finalidad de establecer la relacion del coeficiente de friccién en la interface con la tangente del
angulo de conicidad del vastago, esto se debe a que el coeficiente mas bajo de friccion en la
interface que se presenta durante los primeros dias después de la operacion, alcanza el valor de
0.15 debido a la presencia de restos de sangre y médula, Shultz y cols (2006) [10]; por otra parte
Ojeda (2009) [11], reportd que el angulo de conicidad tiene la geometria adecuada para evitar el
riesgo de rechazo, puesto que cumple que el coeficiente de friccion (0.15) es mayor que la tangente
de angulo de conicidad (tg. 6°= 0.105). En cuanto al offset este se propone de 28.28 mm para
compensar el deterioro patoldgico, como se observa en la figura 3.51.

N\

28,28427

Figura 3.51. Diagrama muestra la longitud del offset de 28.28 mm y angulo de conicidad de 6°.
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Por Ultimo, se disefia el cono Morse al cual se le da un didmetro de 10 mm con una longitud de
29.82 mm, en su base se agrega un radio de 6 mm, tal como se observa en la figura 3.52.

Figura 3.52. Radio sobre la superficie del vastago de 0.5 mm y en la zona del cono Morse de 6 mm.

Una vez concluido el vastago, se procede a realizar el disefio del cotilo de alumina de impacto a
presion. A éste se le asigna un didmetro de 43.51 mm en el soporte y de 21.75 mm en la semiesfera;
por otra parte, también se realiza el disefio de la cabeza modular con diametro de 28 mm y con
extrusion en el centro con diametro de 10 mm y profundidad de 20 mm como se observa en la figura
3.53.

Figura 3.53. a) Cotilo de alumina y b) cabeza modular.

Finalmente, se procede a realizar el ensamble tal como se muestra en la figura 3.54; y la seleccion
de los biomateriales, el titanio y sus aleaciones ofrecen mejor resistencia a la corrosion que el Acero
Inoxidable o las aleaciones de Cromo-Cobalto. No presenta evidencia de picaduras o corrosion
intragranular en condiciones biologicas. La aleacidn mas comunmente usada es la llamada Ti-6Al-
4V, (cfr. Cap. 2; 2.11.2). Es por estas razones por las que se decidi¢ utilizar éste material como
componente constitutivo del sistema de protesis de cadera propuesto.

Por otra parte, se opta por la copa de alimina debido a los pobres resultados que conlleva el uso de
polietileno de alta densidad; ya que como cominmente se describe es el eslabon mas débil de la
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artroplastia total de cadera porque es un elemento que limita la duracién de las protesis, debido a las
particulas producidas por el desgaste, provocando una reaccion inflamatoria que produce osteolisis y
aflojamiento de los implantes, (cfr. Cap. 1; 1.3.3). La alimina por su parte presenta mayor rigidez y
dureza que los metales y tiene mejor resistencia al desgaste, (cfr. Cap. 2; 2.11.3).

- ‘--"‘
A

Figura 3.54. Ensamble del “Sistema de protesis personalizada de cadera”.

3.5 Sumario.

En éste capitulo se abordd la metodologia para la reconstruccion del modelo en 3D de la cadera;
empleando la paqueteria de disefio ScanlP® 3.2 de la empresa DELCAMO, la cual a partir de un
archivo digital de la tomografia proporcionada por el paciente, permitié la visualizacién del archivo
mediante capas en tres planos; una vez concluida la reconstruccion del modelo se procedi6 a utilizar
del mismo, la articulacion derecha de la cadera, que es como ya se ha comentado, la parte que
presenta el deterioro patoldgico.

Cabe mencionar que una de las ventajas que ofrece la paqueteria ScanlP® 3.2 es el tiempo de
realizacion del modelo. Esto se debe a que el programa cuenta con herramientas para el facil
llenado de las capas, asi como filtros que permiten mejorar el acabado de la superficie del modelo
una vez finalizado; para concluir el modelo se exportd a otro programa con una extension de archivo
“*stl”.

Posteriormente, con el programa Rhinoceros® 4.0 se realiz6 la parametrizacion del mismo; esto se
llevé a cabo debido a que el modelo presentaba un exceso de elementos sobre su superficie mismos
que impedian que se pudiera trabajar como un sélido en otro programa de disefio; por lo tanto se
siguieron una serie de pasos para reducir el nimero elementos mediante la generacion de una
nueva superficie; una vez terminada la parametrizacién el modelo se guardd con una extension
“*iges”; finalizado el parametrizado éste se exportd a Solidworks® 2015 para realizar la generacion
del sistema de protesis de cadera.

En Solidworks® 2015 se disefiaron cada uno de los componentes del sistema de protesis de cadera;
para la zona del acetabulo se adecud un sistema de reconstruccion acetabular a partir de deterioro
patoldgico que presenta el paciente mismo caso para el vastago que se disefié para ser localizado
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en la zona del fémur; una vez concluidos ambos sistemas se procedié al disefio de los otros
componentes tales como la cabeza modular, la copa y la tornilleria; finalmente se realizd seleccion
del biomaterial y el ensamble de los componentes; dejando el modelo concluido para su posterior
analisis numérico.
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ANALISIS NUMERICO

CAPITULO 4. ANALISIS NUMERICO.

En éste capitulo se describe el analisis numérico de la articulacion de la cadera derecha mediante el
uso de la paqueteria Solidworks® 2015 y empleando el criterio de Von Mises.

A su vez se estableceran las caracteristicas de cada uno de los biomateriales seleccionados para el
sistema de protesis de cadera y las condiciones de frontera para los distintos analisis de postura
sugeridos para ésta investigacion.

4.1 Metodologia para evaluar el modelo de la cadera por elementos finitos.

Con la generacién del modelo a partir de un sistema CAD (Disefio Asistido por Computadora), como
se describe en el capitulo 3; se pretende simular las condiciones reales de carga a las que estan
sometidas las piezas y mostrar un panorama mas amplio de las zonas de esfuerzos para realizar
una adecuada validacion del sistema.

Una vez realizado el ensamble final del sistema propuesto, se procede a importar el modelo dentro
de la paqueteria Solidworks® 2015 con la finalidad de llevar a cabo la validacién numérica del
mismo; para realizar este paso se selecciona la pestafia “Complementos de Solidworks” que esta
localizada en la barra de herramientas en la parte superior de la pantalla de visualizacion,
posteriormente se realiza la siguiente operacién Solidworks Simulation > Simulation > Asesor de
estudios > Analisis Estatico, como resultado de dicha instruccién aparecera la ventana donde se
realizara el analisis numérico.

4.1.1 Asignacion de propiedades mecanicas.

Realizada la importacién del modelo, se procede a determinar el tipo de analisis postural que se
desea llevar a cabo; no sin antes definir las propiedades mecénicas asignadas a cada uno de los
biomateriales involucrados durante el proceso.

Como ya se mencion6 en el capitulo anterior, el biomaterial constitutivo del sistema de
reconstruccion del acetabulo, cabeza modular y vastago femoral es la aleacion de titanio, aluminio y
vanadio Ti-6Al-4V como se reportd en (cfr. Cap. 3; 3.4), cuyas propiedades mecanicas son de
acuerdo a las recomendaciones de la norma ASTM F136 las siguientes [1]: Mddulo de elasticidad =
121 GPa, coeficiente de Poisson = 0.34, densidad = 4.3x10-6 kg/mm? (4.3 g/cm3).

Para el cotilo de impacto a presion, el biomaterial seleccionado fue la alumina (cfr. Cap. 3; 3.4),
cuyas propiedades se resumen en la tabla 4.1.
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Tabla 4.1 Caracteristicas fisicas de bioceramicos de alimina. [2]

Propiedades de ALL,O-

Contenido (% p/p) >39.8
Densidad (gicm?) =303

Tamafio medio de grano (um) 36
Clureza (Vickers) 2300

Resistencia Mecanica a la Flexian (MPay) 550
Resistencia Mecanica a la Compresién (MPa) 4000

Madulo elastico (GPa) 380

Por otra parte, las propiedades mecanicas del fémur han sido causa de incertidumbre para muchos
autores, aunque en general el comportamiento de hueso es viscoelastico-no lineal, para no
complicar excesivamente el problema la mayoria de los estudios de biomecanica consideran al
hueso como un material elastico-lineal, lo que se aproxima razonablemente a la realidad, salvo en el
caso de cargas de impacto. Algunos lo consideran con propiedades mecanicas isotropicas
adaptandose ése modelo mas a la parte esponjosa desde el punto de vista macro, [3] otros
argumentan el comportamiento netamente ortotrépico o anistropico de la parte cortical, por lo que es
recomendable que ésta parte del hueso deba tomarse con dichas propiedades mecanicas en aras
de obtener resultados mas exactos. [4]

Es por esta razén, que el médulo de elasticidad y la relacion de Poisson para la pelvis derecha fue
de 17 GPa y 0.3, respectivamente; mientras que para el fémur fue de 13.6 GPa y 0.3,
respectivamente, como se reporté en (cfr. Cap. 2; 2.9.4).

Cabe mencionar que, para la seleccion de las propiedades de los materiales en estudio; se
selecciona el componente de interés con clic derecho y posteriormente se sigue la siguiente ruta
Aplicar/Editar Material > Aplicar > Cerrar y finalmente el componente queda listo para continuar con
el proceso. Se puede dar el caso de que el material no exista, para este caso se selecciona en la
parte inferior de la lista de materiales la opcion “Material” y después en “Nuevo material”
posteriormente se despliega una nueva ventana en la cual Unicamente se modificaran los valores
necesarios.

4.1.2 Aplicacion de cargas y restricciones de movimiento.

Una vez definidos los materiales de estudio, se procede a definir las condiciones de aplicacién de
carga Yy restricciones de movimiento, con base en las condiciones de movimiento de la articulacion
de la cadera.

Para establecer las restricciones en el modelo se sigue la siguiente ruta Sujeciones > Geometria fija
una vez estando dentro de la pantalla de “Sujecion”; una vez colocadas las sujeciones en el modelo
se da clic en aceptar cuyo simbolo es un v.

Por otra parte, para el caso de las cargas se sigue la siguiente ruta Cargas externas > Fuerza >
Valor de fuerza (se escribe la fuerza a aplicar); en algunos casos de estudio se modifica el proceso,
para agregar las cargas en la parte de “Valor de fuerza” se utiliza la siguiente ruta de operacion
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Cargas externas > Fuerza > se agrega la fuerza > Direccidn seleccionada (se agrega con respecto a
un plano de referencia) > Valor de la fuerza (se escribe la fuerza a aplicar y finalmente se le da clic
en aceptar v.

Un ejemplo sobre la aplicacion de las restricciones y las cargas en un modelo de prétesis de cadera
se ilustra en la figura 4.1; propuesto por Udofia y cols (2007) [5], en el cual aplicaron mediante un
andlisis por elementos finitos una fuerza de contacto de 3200 N en la articulacion de la cadera y para
simular el soporte sacral, las condiciones de frontera se establecieron con nodos que fueron situados
en la articulacion sacroiliaca y en la sinfisis del pubis para limitarlos completamente y prevenir el
movimiento en alguna direccién. En la parte inferior alrededor de la seccién transversal del fémur los
nodos limitaron parcialmente la zona, permitiendo uno o dos grados de libertad.

Completamente restringido Fuerza de contacto en la

/ articulacion de la cadera
x\" \ Abductor
>

i\ Vasto lateral

Parcialmente restringido, .

‘ 2 Fuerzas subtrocantericas

Figura 4.1. Modelo por elementos finitos en el cual se muestran las condiciones de carga y frontera, en la articulacién de la cadera. [5]
4.1.2.1 Cargas sobre la articulacion fémur-cadera. [6]
A. Postura de pie normal

En una persona media, el peso combinado de los miembros inferiores constituye aproximadamente
un tercio del peso del cuerpo. La carga suprayacente a las articulaciones de la cadera es
aproximadamente dos tercios del peso del cuerpo estando de pie; si el peso es distribuido por igual
en ambos pies, la carga en cada articulacion de la cadera es la mitad de esta cifra, 0 sea un tercio
del peso del cuerpo.
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B. Posicion monopodal (sobre un pie) sin caminar.

Cuando se esta sobre un pie, la linea del peso puede ser mantenida sobre la base de sustentacion
inclinando el tronco. La carga suprayacente al miembro en que se apoya es 5/6 del peso del cuerpo,
lo que se obtiene restando el peso del miembro de apoyo al peso total del cuerpo. Dado que la linea
del peso pasa a través de la articulacion de la cadera, la pelvis no tiende a caer hacia el lado sin
apoyo. En consecuencia, el mecanismo abductor de la cadera se halla inactivo practicamente, y no
hace una contribucion significativa a la carga aplicada al miembro que soporta el peso, como se
observa en la figura 4.2.

Figura 4.2. Posicion sobre un pie, sin andar. [6]
C. Posicion monopodal caminando

Durante la fase apoyo de la marcha o caminar, se desplaza lateralmente la pelvis y el tronco. Una
posicion similar se adopta repetidamente, mientras el peso se desplaza sobre la base de
sustentacion en la fase de apoyo de la marcha. Para esta posicion, el peso suprayacente que debe
ser soportado es también 5/6 del peso del cuerpo, igual que en la posicién sin andar; sin embargo, la
linea del peso no pasa a través de la articulacién de la cadera. En consecuencia, se genera un
momento de fuerza que tiende a voltear la cadera en el lado sin apoyo. El momento de fuerza es
igual al peso soportado, multiplicado por la distancia perpendicular desde la articulacién de la cadera
a la linea de accion del peso, en la figura 4.3 se aprecia la posicion monopodal andando.

Figura 4.3. Posicion sobre un pie, andando. [6]
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Para impedir que la pelvis caiga hacia el lado sin apoyo, el mecanismo abductor debe generar una
fuerza suficiente para establecer el equilibrio en torno a la articulacion de la cadera.

El fémur presenta esfuerzos que son combinaciones de fuerzas externas de: compresion, tension y
torsion; debido a los movimientos durante las diversas actividades. Estas fuerzas externas aplicadas
a los huesos, por ejemplo, al fémur, dependen de los musculos circundantes a él, que son los
actuadores de un determinado movimiento, por ejemplo: caminar, correr, subir escaleras, saltar, etc.

En la accion del caminar, participan principalmente los musculos: vasto intermedio, vasto medial,
vasto lateral y recto femoral; los musculos gastrocnemio, gluteo mayor, gliteo menor, gliteo medio,
iliacus, psoas y los abductores. A continuacion, se describe la combinacion de musculos actuantes
en el ciclo de caminar; se muestran tres periodos o configuraciones de carga del ciclo del caminar
humano, que son las siguientes:

e 10% del ciclo de caminar: Contacto del talén con la superficie, donde participan: la fuerza de
contacto de la articulacion de la cadera y los musculos: gluteo mayor, gluteo menor, gluteo
medio, psoas, iliaco, pisiforme, aductor largo y aductor minimo.

e 30% del ciclo de caminar: Contacto de la planta del pie con la superficie, participan: la fuerza
de contacto de la articulacion de la cadera y los musculos: gluteo menor, gliteo medio,
psoas, iliaco y piriforme.

e 45% del ciclo de caminar: Contacto de los dedos con la superficie (empuje), la fuerza de
contacto de la articulacion de la cadera y los musculos: gliteo menor y gluteo medio,
piriforme.

En la figura 4.4 se representa el ciclo completo del caminar humano, actualmente existen equipos
con telecamaras para determinar con exactitud las caracteristicas mecanicas y dinamicas del ciclo
de cada persona, pues es una gran ayuda para conocer el tipo de comportamiento mecanico y
estructural que posee el fémur, los demas huesos y musculos implicados

. ) _
A \ %K ff"ﬂ ay

Intervalo de paso ‘ Intervalo de paso

Figura 4.4. Ciclo de marcha. [6]
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En la figura 4.5 se aprecia un ejemplo de una simulacion con MEF de las fuerzas musculares
presentes en los porcentajes mas importantes del ciclo.

Figura 4.5. Configuraciones de carga al caminar. (a) 10% del ciclo. (b) 30% del ciclo. (c) 45% del ciclo. [6]
D. Reduccion de fuerza en el abductor por uso de baston.

El papel de un bastén o muleta en la reduccion del peso en la cadera depende de cuél de los dos
lados sea en el que se use. Cuando se usa en el lado de la cadera afectada, un baston funciona
primariamente reduciendo la fuerza hacia abajo, debida a la gravedad, pero no juega ningun papel
importante en orden a reducir la fuerza generada por el mecanismo abductor. Cuando se usa en el
otro lado, como en la figura 4.6, el baston no sélo soporta parte de la carga primaria, sino reduce
también la fuerza que debe ser asumida por el mecanismo abductor para estabilizar la pelvis. Por
ejemplo, si la fuerza de soporte aplicada al baston fuera “C” Newtons, la fuerza generada por el
mecanismo abductor seria reducida aproximadamente 5 x C Newtons, ya que el brazo efectivo de
palanca (dc), desde la articulacién de la cadera, aproximadamente es cinco veces la longitud del
brazo de palanca para los abductores (da). El uso del bastdn en este lado opuesto a la cadera
afectada, reduce el componente de la fuerza debido a la accién muscular, soporta parte del peso del
cuerpo y proporciona una base de sustentacion mas amplia cuando la pierna afectada se halla en la
fase de apoyo de la marcha.

Figura 4.6. Transferencia de carga de la pelvis hacia el fémur utilizando baston. [6]

El comportamiento mecanico del fémur humano en estado natural y en condiciones sanas es
perfecto y asombrosamente exacto frente a la diversidad y complejidad de cargas estaticas y
dindmicas. En su parte proximal, se aprecia que las cargas provenientes de la cabeza femoral se
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transfieren de modo que los esfuerzos axiales de compresion simples y los esfuerzos normales de
flexion, se distribuyen en toda la seccidn recta de la estructura vertical (di&fisis), las trabéculas son
las responsables transferir la carga desde el extremo proximal hasta la parte distal.

Este disefio natural y perfecto, es alterado cuando después de una fractura femoral o artrosis se
realiza el reemplazo de la articulacion mediante implante de protesis femoral intramedular. EI nuevo
disefio en la parte proximal del fémur anatdmicamente restablece la funcién de la articulacion; no
obstante, desde el punto de vista mecanico y de resistencia de materiales, la transferencia de carga
es menos perfecta. Dicho implante, sirve como proteccion en la zona proximal, pero el fémur
humano sufre una sobrecarga en la diafisis.

Por esa razon, la transferencia de cargas dependera del disefio de la prétesis, asimismo, los
cambios de las propiedades fisicas de uno de los componentes del sistema, ya sea en una protesis
cementada o no cementada, producen profundas alteraciones en la respuesta del resto. Si se disefia
la protesis de mayor tamafio y mas rigida, puede aumentar su resistencia a la fractura, pero a su vez
puede tenar efectos negativos sobre la magnitud de las tensiones en el hueso o el cemento, que
puede a largo plazo ocasionar ostedlisis o aflojamiento.

En la figura 4.7, se aprecia la diferencia de ambos disefios, el natural (sin protesis) y el artificial (con
protesis).

4

Figura 4.7. Transferencia de carga. (a) Natural sin prétesis. (b) Artificial con protesis. [6]
4.2 Ejecucion del estudio.

De forma breve, se muestran a continuacion los resultados obtenidos en base a las condiciones de
frontera mostradas, con el fin de obtener el comportamiento para cuatro casos diferentes de marcha.

Las condiciones planteadas estan referidas a un paciente cuya masa corporal como marca su
resumen clinico es de 48 kg y una estatura de 1.64 m; a continuacion, se muestran los resultados y
las consideraciones hechas para cada caso.
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4.2.1 Condiciones de frontera para el caso 1; posicion sobre un pie, sin andar.

Fz=-3924N

Restriccion total

Figura 4.8. Condicion de frontera: posicion sobre un pie, sin andar. [6]

Para éste caso, la carga solo es vertical y coincide con el eje femoral Fz = -392.4 N recordando que
la carga es de 5/6 del peso del cuerpo, como el peso es descendente se le da signo negativo.

En la figura 4.8 se ilustra la condicion de frontera para una posicion sobre un pie sin andar, cabe
aclarar que para éste caso la carga aplicada es de 5/6 del peso del cuerpo, debido a que se
considera el peso total del cuerpo menos el peso del miembro de apoyo como se describio
anteriormente.

Figura 4.9. Modelo en 3D por elementos finitos de la articulacion de la cadera.

El tipo de malla que se les aplico a todos los modelos del sistema fémur-vastago-cabeza-copa,
durante ésta investigacion fue tipo sélido tetraédrico, como se aprecia en la figura 4.9; con un
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tamafio por elemento de 2 mm y una tolerancia de 0.1 mm, no fue necesario aplicar técnicas en la
generacion de malla; para éste primer caso se obtuvo una red con 116461 nodos y 74808
elementos. Los resultados de las simulaciones se aprecian en las figuras 4.10, 4.11y 4.12.

Mientras que para el caso del sistema de reconstruccion acetabular y la pelvis, se empled el mismo
tipo de malla solido tetraédrico como el que se ilustra en la figura 4.10, lo que vario fue en el tamafio
por elemento de 3 mm y la tolerancia de 0.1 mm, no fue necesario aplicar técnicas adicionales, esto
se aplico a todos los modelos, por lo tanto, se obtuvo una red con 187956 nodos y 126537
elementos. Los resultados de las simulaciones se aprecian en las figuras 4.13, 4.14 y 4.15.
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Figura 4.10. Concentracion de esfuerzos maxima de 25.05 MPa sobre el cuerpo del implante.
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Figura 4.11. Micro desplazamiento maximo de 61.64 um en el cotilo de impacto a presién.
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Figura 4.12. Deformacion unitaria maxima de 5.947x10- ubicada en la zona diafisial del fémur; mientras que en el implante se tiene
una deformacion unitaria maxima de 8.504x105 sobre la base del cono Morse.
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Figura 4.13. Concentracion de esfuerzos maxima de 264.8 MPa ubicados sobre los orificios para la tornilleria.
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Figura 4.14. Micro desplazamiento maximo de 635.7 um en la pelvis derecha; por otra parte, en el implante se tiene un micro
desplazamiento maximo de 11.79 pym.
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Figura 4.15. Deformacion unitaria maxima de 6.051x10-3 ubicada en la parte superior del acetabulo; mientras que en el implante se
tiene una deformacion unitaria maxima de 1.97x10-3 localizada en la zona de los orificios para la tornilleria.

Por lo tanto, se observa para éste primer caso que dichas fuerzas no afectan de manera dréastica a la
pieza; el esfuerzo maximo para el caso del fémur se encuentra localizado sobre el cuerpo del
implante cuyo valor es de 25.05 MPa, mientras que para la pelvis el esfuerzo maximo se localiz6 en
los orificios de la tornilleria llegando a ser de 264.8 MPa. Ademas, cabe mencionar que la
distribucion de esfuerzos en ambas zonas es minima, producto de la misma geometria.

4.2.2 Condiciones de frontera para el caso 2; caminando con bastoén.

Para éste caso, la carga en la cadera se reduce en el lado en el cual se utiliza el bastén, mismo que
se localiza en la mano izquierda con motivo de reducir la presién sobre la cabeza femoral derecha y
de ésta forma eliminar la cogera, como se ilustra en la figura 4.16; a su vez, el soporte ofrece la
traccion requerida para los musculos abductores y como soporte del peso del cuerpo, ademas de
que trabaja a través de un brazo de palanca, que modera el apoyo para reducir la deformacion sobre
la cadera.

Fuerza del L)
abductor /)
in

F

5]
-

z CTEL,
Ny
J‘/ T Carga sobre el baston =11 kg

Figura 4.16. Condicién de frontera: caminando con bastén. [7]

Fuerza en la cabeza
femoral, J = 20 kg

Angulo de abduccion: 8=60° Derecha

La reaccion sobre del baston se determind a partir de las fuerzas relativas que se aprecian en la
tabla 4.2 establecidas por Pauwels, quien estim6 que, durante una fase de marcha sin un soporte
una persona promedio ejerce una fuerza estatica de 174 kg sobre la cadera, a su vez encontré que
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la fuerza puede ser reducida a 99 kg empujando hacia abajo sobre un soporte en la mano opuesta
con una carga de hasta 9 kg. [7]

Tabla 4,2 Cargas que actaan sobre el bastén. [7]

Fuerza designada  Carga sobre el baston [kg] Carga sobre la Cabeza Femoral [kg]
R 0 174
1 9 99
2 14 51
3 17 29

Lo primero que se determind, fue la fuerza sobre la cabeza femoral; éste valor se obtuvo a partir de
los datos establecidos por Inman (1947), en los cuales estimé que las fuerzas W y M, y sus
respectivos brazos de palanca, eran tales que las fuerzas de compresion estatica sobre la cabeza
femoral fueron de 2.4 a 2.6 veces el peso corporal durante el apoyo unilateral. A partir de estos
valores Blount (1956), estim6 que una persona promedio cuya masa corporal de 69.84 kg al
inclinarse con una fuerza de 174 kg, sobre un baston sostenido con la mano opuesta reducia la
fuerza sobrepuesta sobre la cabeza femoral de 174 a 29 kg [8], como se aprecia en la tabla 4.2.

Por lo tanto, para éste caso si la fuerza sobrepuesta sobre la cabeza femoral es de 2.5 veces el peso
corporal, entonces 2.5 * 48 kg = 120 kg, dicho valor obtenido sera una fuerza asignada a la cabeza
femoral; finalmente, al asociar éste valor con los de la tabla 4.2 se obtiene que, para una carga sobre
el baston de 11 kg, la fuerza sobre la cabeza femoral es de 20 kg (196.2 N) considerando la masa
corporal del paciente de 48 kg; para la pelvis la carga es la misma de 20 kg (196.2 N), recordando
que transmite el peso del cuerpo a la cabeza femoral.

Una vez obtenidos los valores se procede a la validacion numérica, para el fémur con implante
colocado, se obtuvo una red con 116424 nodos y 74791 elementos. Los resultados de las
simulaciones se aprecian en las figuras 4.17, 4.18 y 4.19.

Mientras que para el caso del sistema de reconstruccidn acetabular y la pelvis, se obtuvo una red
con 187864 nodos y 126465 elementos. Los resultados de las simulaciones se aprecian en las
figuras 4.20,4.21y 4.22.
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Figura 4.17. Concentracion de esfuerzos maxima de 17.57 MPa ubicados en la base del cono Morse.
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Figura 4.19. Deformacion unitaria maxima de 6.269x10# ubicada en la zona proximal del fémur; mientras que en el implante se tiene
una deformacién unitaria maxima de 9.704x105 en la base del cono Morse.
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Figura 4.20. Concentracion de esfuerzos maxima de 149.6 MPa ubicados en la cresta iliaca; mientras que en el implante los
esfuerzos maximos son de 82.04 MPa localizados en los orificios para la tornilleria.
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Figura 4.21. Micro desplazamiento méximo de 52.97 um en la pelvis derecha; por otra parte, en el implante se tiene un micro
desplazamiento maximo de 3.482 pm.

ESTRN
5.743e.004

ST 5.264¢.004

6685¢.003
' 63116003
L 5.737¢.003

_ 51632003

L 4.786e-004
- 4.307e.004

. 3.829¢.004

. 4550600} - 3.350e:004

L 40162003 | 2872¢-004

L 3.442¢.003

L 2393¢-004
|

28696003 |. 1,914¢-004

L 22956003 L 1.436e-004

L 17216003
9.572¢-005
1,147¢.003

5.737e-004

A4,786e.005

N e 6119.009

6112009

Figura 4.22. Deformacion unitaria maxima de 6.885x10-3 ubicada en la pelvis; mientras que en el implante se tiene una deformacion
unitaria maxima de 5.743x10+ localizada en los orificios para la tornilleria.

Por lo tanto, se observa para éste caso que dichas fuerzas no afectan de manera drastica a la pieza
como se observd en el caso anterior; el esfuerzo maximo para el caso del fémur se encuentra
localizado en la base del cono Morse cuyo valor es de 17.57 MPa; mientras que para la pelvis los
esfuerzos maximos se localizaron en la cresta iliaca llegando a ser de 149.6 MPa y en el sistema de
reconstruccion sobre los orificios de la tornilleria como en el caso anterior llegando a ser de 82.04
MPa; la distribucion de esfuerzos en ambas zonas es minima, producto de la misma geometria.

4.2.3 Condiciones de frontera para el caso 3; caminando sin baston.

Para este caso, la carga sobre la cabeza femoral se determind a partir de la direccién de la
resultante del grupo muscular abductor de la cadera que actta sobre el trocanter mayor formando un
angulo de 71° como se ilustra en la figura 4.23. Cabe mencionar que la carga obtenida fue de
135.18 kg (1326.11 N) descendente y hacia la izquierda, ésta actla sobre la horizontal con un
angulo de 75°, para éste caso los calculos se muestran en los Anexos.
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Fz=48kg

ey e 48kg

Figura 4.23. Condicién de frontera: caminando sin bastén. [8]
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En cuanto al analisis numérico, para el fémur con implante colocado, se obtuvo una red con 116424
nodos y 74791 elementos, como en el caso anterior. Los resultados de las simulaciones se aprecian

en las figuras 4.24, 4.25 y 4.26.

Mientras que para el caso del sistema de reconstruccidn acetabular y la pelvis, se obtuvo una red
con 187864 nodos y 126465 elementos mismos del caso anterior. Los resultados de las
simulaciones se aprecian en las figuras 4.27, 4.28 y 4.29.
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Figura 4.24. Concentracion de esfuerzos maxima de 118.8 MPa ubicados en la base del cono Morse.
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Figura 4.25. Micro desplazamiento méximo de 172.5 ym en el cotilo de impacto a presién.

URES ()
1,725¢.001 URES (mm)
l 1.5872.001 1.725.001
| 1.4330.001 1.581e-001
L 14336001
- 12842001
~ 12846001
. 1.150e-001 e
. 1.006-001 | 1.006e-001
i 8.626¢-002 8,626¢-002
|_ 7.183e-002 [ 7.183¢-002
‘. 5.750e-002 FiST0c002
| L 43136002
L 4313002
28756002
2,675e-002
1.433e.002
1:438¢:002 1.0006-030
1.000¢.030

ESTRN
4.239¢.003 .
! 3.886e.003 65602004
L 3.5320.003 60136004
(Min.: [2.455¢-007
. 3170003 [RcasTe00)
. 49200.004
. 2.8260.003
. 43740.004
Mix.:[4.239.003 | 24730003 [ sy
| 21200003 3.281¢.004
|_ 1.7660-003 | 27350004
l, 1.4130-003 12 l0ac00)
L 1,642¢-004
. 1.060¢-003
1.055¢-004
7.067¢-004 s
3.535e-004 2,455¢-007

2.455e.007

ANALISIS NUMERICO

Figura 4.26. Deformacion unitaria maxima de 4.239x10-% ubicada en la zona proximal del fémur; mientras que en el implante se tiene
una deformacion unitaria maxima de 6.56x10 en la base del cono Morse.
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Figura 4.27. Concentracion de esfuerzos maxima de 1.038 GPa ubicados en la cresta iliaca; mientras que en el implante los esfuerzos
maximos son de 388.4 MPa localizados en los orificios para la tornilleria.
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Figura 4.28. Micro desplazamiento méximo de 1936 um en la pelvis; por otra parte, en el implante se tiene un micro desplazamiento

maximo de 18.31 pym.
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Figura 4.29. Deformacion unitaria maxima de 4.808x10-2 ubicada en la cresta iliaca; mientras que en el implante se tiene una

deformacion unitaria maxima de 2.647x10-3 localizada en la zona de los orificios para la tornilleria.

Por lo tanto, se observa para éste caso que dichas fuerzas no afectan de manera dréastica a la pieza
mismo patrén que en los casos anteriores; a su vez, el esfuerzo maximo para el caso del fémur se
encuentra localizado sobre la base del cono Morse como en el caso anterior cuyo valor es de 118.8
MPa; mientras que, para la pelvis los esfuerzos maximos se localizaron en la cresta iliaca siendo de
1.038 GPa y en el sistema de reconstruccidn en los orificios de la tornilleria como en los casos 1y 2
llegando a ser de 388.4 MPa; presenta el mismo patron que los casos anteriores en cuanto a la
distribucién de esfuerzos siendo minima, producto de la misma geometria.

4.2.4 Condiciones de frontera para el caso 4; cargando una mochila.

Como en el caso anterior, la carga sobre la cabeza femoral se determind a partir de la direccion de la
resultante del grupo muscular abductor de la cadera que actua sobre el trocanter mayor siendo de
71° con una carga adicional de 6 kg, como se ilustra en la figura 4.30. Cabe mencionar que la carga
obtenida sobre la cabeza femoral fue de 193.97 kg (1902.84 N) descendente y hacia la izquierda,
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actuando sobre la horizontal con un angulo de 74°, para éste caso los célculos se muestran en los

Anexos.
Fz=48kg

7°

54 kg
54 kg

Figura 4.30. Condicion de frontera: cargando una mochila. [8]

En cuanto al analisis numérico, para el fémur con implante colocado, se obtuvo una red con 116424
nodos y 74791 elementos, como en los casos 2 y 3. Los resultados de las simulaciones se aprecian
en las figuras 4.31, 4.32y 4.33.

Mientras que para el caso del sistema de reconstruccion acetabular y la pelvis, se obtuvo una red
con 187864 nodos y 126465 elementos como en los casos 2 y 3. Los resultados de las simulaciones
se aprecian en las figuras 4.34, 4.35 y 4.36.
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Figura 4.33. Deformacion unitaria maxima de 6.139x10-3 ubicada en la zona proximal del fémur; mientras que en el implante se tiene
una deformacion unitaria maxima de 9.474x10 en la base del cono Morse.
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Figura 4.34. Concentracion de esfuerzos maxima de 1.423 GPa ubicados en la cresta iliaca; mientras que en el implante los esfuerzos
méaximos son de 513.7 MPa localizados en los orificios para la tornilleria.
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Figura 4.35. Micro desplazamiento maximo de 2543 um en la pelvis; por otra parte, en el implante se tiene un desplazamiento maximo

de 24.37 ym.
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Figura 4.36. Deformacion unitaria maxima de 6.523x10-2 ubicada en la cresta iliaca; mientras que en el implante se tiene una
deformacién unitaria maxima de 3.497x103 localizada en la zona de los orificios para la tornilleria.
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Por lo tanto, se observa para éste caso que dichas fuerzas no afectan de manera drastica a la pieza
mismo patron que en los casos anteriores; el esfuerzo maximo para el caso del fémur se encuentra
localizado sobre la base del cono Morse mismo patron que en los casos 2 y 3 cuyo valor es de 171.6
MPa; mientras que, para la pelvis los esfuerzos méaximos se localizaron en la cresta iliaca siendo de
1.423 GPa y en el sistema de reconstruccion en los orificios de la tornilleria como en los casos
anteriores llegando a ser de 513.7 MPa; la distribucién de esfuerzos en ambas zonas es minima,
producto de la misma geometria.

4.3 Sumario.

En éste capitulo, se describi6 el analisis numérico de la articulacion de la cadera derecha mediante
el uso del programa Solidworks® 2015 y empleando el criterio de Von Mises, cabe mencionar que
dicho criterio se empled, debido a que todos los materiales fueron asumidos como isotrdpicos,
lineales y elasticos lo que permitié mayor precision en los datos obtenidos.

Para realizar la validacién del modelo se siguié una metodologia descrita en el trabajo de Berver
Rios y cols [9]; a partir de la generacion del modelo y la seleccién de los biomateriales que forman
parte del sistema de protesis de cadera propuesto para ésta investigacion, como se describio en el
Capitulo 3; posteriormente se definieron las propiedades mecanicas de los biomateriales
involucrados y de los distintos sitios anatomicos.

Para los fines que sustentan ésta investigacion se decidié analizar a la articulacion de la cadera a
partir de distintos analisis de postura; para éste trabajo se consideraron cuatro: permanecer de pie
sin caminar, caminando con baston, caminando sin baston y al cargar una mochila.

Cabe aclarar, que para el primer caso la restriccion en la zona distal del fémur quedd completamente
empotrada a diferencia de los otros casos donde la restriccion en dicha zona quedod parcialmente
restringida.

Por ultimo, los analisis numéricos realizados permitieron conocer las zonas en donde se localizan los
esfuerzos mas criticos; de lo observado en las simulaciones se puede mencionar que las zonas con
los esfuerzos més criticos fueron en el vastago la base del cono Morse y para el sistema de
reconstruccion acetabular en los orificios para la tornilleria; por otra parte, también se determinaron
los micro desplazamientos, mismos que se analizaran mas adelante para los casos 2 y 3, en los
analisis de resultados.
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CAPITULO 5. ANALISIS DE RESULTADOS.

En éste capitulo se discutiran los resultados obtenidos a partir de la generacion del modelo en 3D
mediante el uso de los programas ScanlP® 3.2 de la empresa DELCAMO y su posterior
parametrizacion haciendo uso del programa Rhinoceros® 4.0.

Por otra parte, también se abordara lo relacionado con el disefio y ensamble del modelo de protesis
de cadera; para finalmente discutir los resultados por elementos finitos de los distintos analisis de
postura sugeridos en la presente investigacion.

5.1 Generacion del modelo.

Para la generacién del modelo de la cadera en 3D se empled el programa ScanlP® 3.2, que como
ya se menciond a partir del llenado de capas, que se sobreponen unas a otras se formé el sitio
anatomico de la parte afectada, para ésta investigacion se tratd de la articulacion derecha de la
cadera.

Una de las ventajas que ofrece el uso de dicha paqueteria es el tiempo de elaboracion del modelo
superando a métodos tradicionales donde el tiempo de elaboracidn es mayor, tomando en cuenta la
complejidad de la pieza a modelar.

Para lograr que la elaboracion de dicho modelo se realice en menor tiempo, se debe contar con un
archivo con extension DICOM que permita mediante el uso del programa controlar la escala de
grises sobre las capas y de ésta forma evitar que existan complicaciones al momento del llenado de
las mismas; sin embargo, si se cuenta con un archivo cuya extension es “*.sip” se dificulta poder
controlar la escala de grises y esto genera que al momento del llenado de las capas no se distingan
los contornos de las secciones de interés.

Una vez concluido el modelo, éste fue exportado al programa Rhinoceros® 4.0 para reducir el
numero de elementos sobre la seccién como se aprecia en la figura 3.35 (cfr. Cap. 3; 3.3); cabe
mencionar que las ventajas que ofrece ésta paqueteria para la reduccion de los elementos sobre la
superficie de los modelos es muy buena en cuanto al tiempo se refiere, siendo de 15 minutos como
minimo para el parametrizado de la superficie.

Cabe aclarar, que una de las bondades que ofrece la paqueteria es que independiente de la
complejidad de la geometria que se quiera parametrizar, practicamente se sigue el mismo
procedimiento como el que se describi6 en (cfr. Cap. 3; 3.3); ejemplos claro de lo expuesto es la
reduccion de elementos en los sitios anatdmicos analizados para éste trabajo.

Finalmente, el modelo fue exportado al programa Solidworks® 2015 para el disefio del sistema de
protesis de cadera; se emple6 ésta paqueteria debido a la facil manipulaciéon de los planos de
trabajo como se observa en la figura 5.1. Por otra parte, para el vastago el disefio que se utilizé
como base fue el de un Vastago Femoral Taperloc® (BIOMET), mientras que el disefio para el
sistema de reconstruccién acetabular se baso en la fusién de dos sistemas comerciales por un lado
el sistema de Tecnologia de Metal Trabecular TMT® (Zimmer) y por el otro el Anillo de
Reconstruccion de Burch-Schneider® (Zimmer).
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El biomaterial seleccionado para el sistema de reconstruccion, el vastago femoral y la cabeza
modular fue la aleacion de titanio Ti-6Al-4V mientras que para el cotilo de impacto a presion el
biomaterial sugerido fue Alumina.

Por otra parte, para darle soporte al sistema de reconstruccion en la parte lateral y superior del
acetabulo se sugirio utilizar tornilleria de rosca métrica fina M3 - 0.35 mm x 16 mm y M3 — 0.35 mm x
18 mm respectivamente; cabe aclarar el orden de la nomenclatura de la tornilleria (Diametro — Paso
entre cuerdas x Longitud); a su vez, cabe mencionar que para la sujecion de la tornilleria se sugiri6
utilizar tuercas de seguridad, el biomaterial seleccionado para la tornilleria y tuercas de seguridad
fue acero inoxidable, dicho biomaterial se selecciond debido a que alcanza una resistencia a la
corrosion mediante la formacion de una capa de 6xido de cromo (Cr.03) sobre la superficie del
implante, la adiciéon de niquel mejora la resistencia a la corrosion mientras que el molibdeno se
incrementa la resistencia a la corrosién por picaduras dichas especificaciones se pueden observar
en (cfr. Cap. 2; 2.11.2); mientras que en la zona del isquion se utilizé un tornillo de esponjosa de 6.5
mm X 25 mm de aleacion de titanio Ti-6Al-4V.

Figura 5.1. Planos de trabajo empleados para la generacion del vastago femoral no cementado y el sistema de reconstruccion
acetabular.

5.2 Analisis de las posturas.

Una vez concluido el modelo del sistema de prétesis para la articulacion de la cadera derecha se
procedio a realizar el analisis numérico de las distintas posturas sugeridas para ésta investigacion.

5.2.1 Caso 1; posicion sobre un pie, sin andar.

Los resultados obtenidos para éste caso en cuestion de esfuerzos fueron de 25.05 MPa sobre el
cuerpo del vastago no cementado, mientras que para el sistema de reconstruccion los esfuerzos
mas criticos se localizaron sobre los orificios de la tornilleria siendo de 264.8 MPa.

Cabe mencionar que para éste primer caso de estudio no hay presencia de ningun grupo muscular,
la carga es vertical y coincide con el eje femoral. Los resultados de la simulacion numérica se
aprecian en las tablas 5.1 y 5.2 para el Vastago No Cementado y el Sistema de Reconstruccion
Acetabular, respectivamente.
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Considerando que el limite elastico para la aleacion de titanio Ti-6Al-4V es de 895 MPa [1], se puede
mencionar que los esfuerzos producidos tanto en el vastago como en el sistema de reconstruccion
son relativamente bajos con respecto al valor del limite de cedencia, permitiendo decir que el
material presenta un comportamiento dentro de la zona elastica.

En la figura 5.2 se aprecia que el incremento del esfuerzo y la deformacion es proporcional cuando
la fuerza es aplicada en la pelvis derecha no tanto asi en el fémur, esto se debe posiblemente a la
posicion de los puntos de apoyo, mismo patron que se repite en los otros casos.

Por otra parte, también se puede decir con base en el grafico mostrado en la figura 5.2, que el
comportamiento de las graficas tanto para el Vastago No Cementado como para el Sistema de
Reconstruccion Acetabular es distinto; esto es debido, a la forma en la cual se ésta aplicando la
carga, ya que en el vastago la carga se aplica longitudinalmente ocasionando que los esfuerzos
disminuyan debido a que la rigidez del material aumenta, mientras que, para el caso del sistema de
reconstruccion la carga se aplica transversalmente causando que los esfuerzos aumenten debido a
que la rigidez de material decrece, éste comportamiento se observa en todos los casos analizados.

Tabla §,1. Caso 1; posicion sobre un pie, sin andar Tabla §,2. Caso 1; posicion scbre un pie, sin andar

(Vastago no cementado) (Sistema de Reconstruccion Acetabular)

Esfuerzo [MPa] Deformacion unitaria Esfuerzo [MPa] Deformacion unitaria
7,76E-04 1,51E-09 2,97E-03 5,17E-08
2,088 7,09E-06 22,07 1,64E-04
4,175 1,42E-05 44,13 3,28E-04
6,263 2,13E-05 66,2 4,93E-04
8,35 2,84E-05 88,26 6,57E-04
10,44 3,54E-05 110,2 8,21E-04
12,52 4,25E-05 132,4 9,85E-04
14,61 4,96E-05 154,5 1,15E-03
16,7 5,67E-05 176,5 1,31E-03
18,79 6,38E-05 198,6 1,48E-03
20,87 7,09E-05 220,6 1,64E-03
22,96 7,80E-05 242,7 1,81E-03
25,05 8,50E-05 264,8 1,97E-03

Esfuerzo vs Deformacin unitaria (Caso 1)
3,000+02

1.97E-03; 264.8

2506402

2,000+02

1506402
—a—\Vistage Na Cementada,
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= Sitema de Resanstruccidn festabular

100602

B,5DL-05; 25,05

smpa [/

00em ¥ —_—
0,00E+00 5,006-04 1,003 1,50E-03 20003 2506-03
Deformacion unitaria

Figura 5.2. Grafica Esfuerzo — Deformacién unitaria. Caso 1; posicion sobre un pie, sin andar.
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5.2.2 Caso 2; caminando con baston.

Los resultados obtenidos para éste caso en cuestion de esfuerzos fueron para el vastago de 17.57
MPa sobre la base del cono Morse, mientras que para el sistema de reconstruccion los esfuerzos
mas criticos se localizaron sobre los orificios de la tornilleria siendo de 82.04 MPa, cabe destacar
que los esfuerzos registrados para éste caso son menores a los del caso anterior.

Por otra parte, para éste caso de estudio existe la presencia del grupo muscular abductor con un
angulo de abduccion de 60°. Los resultados de la simulacién numérica se aprecian en las tablas 5.2
y 5.3 para el Vastago No Cementado y el Sistema de Reconstruccion Acetabular, respectivamente.

Para éste caso, el comportamiento de las graficas, como se aprecia en la figura 5.3; es muy similar
al del caso anterior, el cual permite decir que el material presenta un comportamiento de tipo
elastico; por otra parte, en cuanto a la rigidez, para el Vastago No Cementado es mayor con relacion
al Sistema de Reconstruccion Acetabular, debido a la forma en la cual se estan aplicando las cargas
como se describié en el caso anterior.

Por otra parte, cabe aclarar que para éste caso de acuerdo con los resultados publicados por Davy y
cols (1988) [2], quienes midieron por telemetria las fuerzas en la articulacion de la cadera, en
actividades diarias durante el primer mes después de la operacion; determinaron que la accién de
los abductores es minima debido al uso del baston y de acuerdo a las actividades de convalecencia;
es por esto que se sugiri6 el uso del baston para éste caso, como medio para proyectar la
estabilidad primaria.

Para nuestro caso de estudio la carga sugerida en la articulacion de la cadera fue de 20 kg (196.2 N)
este valor es razonable si se toma en cuenta lo reportado por Hasart y cols (2011) [3], quienes
sugieren que, si la reconstruccion de los defectos acetabulares y femorales es estable, puede
procederse a la carga total; si los defectos dseos son muy extensos o en caso de una insuficiencia
pélvica y trocantérea, recomiendan una carga parcial de 196.133 N durante 6 semanas.

Tabla 5,3. Caso 2; caminando con bastén Tabla 54. Caso 2; caminande con baston
(Vastago no cementado) (Sistema de Reconstruccion Acetabular)
Esfuerzo [MPa] Deformacion unitaria Esfuerzo [MPa] Deformacién unitaria

7,97E-04 3,62E-08 1,32E-03 6,12E-09
1,465 8,12E-06 6,836 4,79E-05
2,929 1,62E-05 13,67 9,57E-05
4,393 2,43E-05 20,51 1,44E-04
5,857 3,24E-05 27,35 1,91E-04
7,321 4,05E-05 34,19 2,39E-04
8,785 4,85E-05 41,02 2,87E-04
10,25 5,66E-05 47,86 3,35E-04
11,71 6,47E-05 54,7 3,83E-04
13,18 7,28E-05 61,53 4,31E-04
14,64 8,09E-05 68,37 4,79E-04
16,11 8,90E-05 75,21 5,26E-04
17,57 9,70E-05 82,04 5,74E-04

124



% ANALISIS DE RESULTADOS

Esfuerzo vs Deformacion unitaria (Caso 2)
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Figura 5.3. Grafica Esfuerzo — Deformacion unitaria. Caso 2; caminando con baston.
5.2.3 Caso 3; caminando sin baston.

Para proyectar la estabilidad secundaria en el presente caso, se sugirio aplicar una carga monopodal
caminando sin baston una vez concluidas las actividades de convalecencia.

Los resultados obtenidos para éste caso en cuestion de esfuerzos fueron para el vastago de 118.81
MPa sobre la base del cono Morse, mientras que para el sistema de reconstruccién los esfuerzos
mas criticos se localizaron sobre los orificios de la tornilleria siendo de 388.4 MPa.

Cabe mencionar que para éste caso de estudio existe la presencia del grupo muscular abductor con
un angulo de abduccion de 71°. Los resultados de la simulacién numérica se aprecian en las tablas
55 y 56 para el Vastago No Cementado y el Sistema de Reconstruccion Acetabular,
respectivamente.

Para éste caso, el comportamiento de las gréficas, como se aprecia en la figura 5.4; es muy similar
al de los casos anteriormente expuestos, lo que permite decir que el material presenta un
comportamiento dentro de la region elastica; en cuanto a la rigidez, para el Vastago No Cementado
es mayor con relacion al Sistema de Reconstruccion Acetabular, debido a la forma en la cual se
aplican las cargas como se describi6 en los casos anteriores.
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Tabla 5,5. Caso 3; caminando sin bastén Tabla 5,6. Caso 3; caminando sin bastén
(Vastago no cementado) (Sistema de Reconstruccion Acetabular)
Esfuerzo [MPa]| Deformacion unitaria Esfuerzo [MPa]| Deformacion unitaria
5,37E-03 2,46E-07 6,42E-03 6,43E-08
9,904 5,49E-05 32,37 2,21E-04
19,8 1,10E-04 64,73 4,41E-04
29,7 1,64E-04 97,09 6,62E-04
39,6 2,19E-04 129,5 8,83E-04
49,5 2,74E-04 161,8 1,10E-03
59,4 3,28E-04 194,2 1,32E-03
69,29 3,83E-04 226,5 1,54E-03
79,19 4,37E-04 258,9 1,77E-03
89,09 4,92E-04 291,3 1,99E-03
08,99 5,47E-04 323,6 2,21E-03
108,9 6,01E-04 356 2,43E-03
118,81 6,56E-04 388,4 2,65E-03

Esfuerzo vs Deformacion unitaria (Caso 3)
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Figura 5.4. Grafica Esfuerzo — Deformacion unitaria. Caso 3; caminando sin baston.
5.2.4 Caso 4; cargando una mochila.

Los resultados obtenidos para éste caso en cuestion de esfuerzos fueron para el vastago de 171.6
MPa sobre la base del cono Morse; mientras que para el sistema de reconstruccién los esfuerzos
mas criticos se localizaron sobre los orificios de la tornilleria siendo de 513.7 MPa.

Cabe mencionar que para éste caso existe la presencia del grupo muscular abductor con un angulo
de abduccion de 71° y una carga adicional de 6 kg. Los resultados de la simulacién numérica se
aprecian en las tablas 5.7 y 5.8 para el Vastago No Cementado y el Sistema de Reconstruccion
Acetabular, respectivamente.

Considerando el limite elastico para la aleacién de titanio Ti-6Al-4V descrito para en el caso 1, se
puede mencionar que los esfuerzos producidos tanto en el vastago como en el sistema de
reconstruccion son relativamente bajos con respecto al valor del limite de cedencia, como en los
casos anteriores.

Para éste caso, el comportamiento de las gréaficas, como se aprecia en la figura 5.5; es muy similar a
los casos anteriores, 10 que permite decir que el material presenta un comportamiento dentro de la
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region elastica; en cuanto a la rigidez, para el Vastago No Cementado es mayor con relacion al
Sistema de Reconstruccion Acetabular, debido a la forma en la cual se estan aplicando las cargas
como se describié en los casos anteriormente analizados.

Tabla 5,7. Caso 4; cargande una mochila Tabla 5,8. Caso 4; cargando una mochila
(Vastago no cementado) (Sistema de Reconstruccién Acetabular)
Esfuerzo [MPa] | Deformacién unitaria Esfuerzo [MPa]| Deformacion unitaria
7,75E-03 3,52E-07 8,00E-03 9,34E-08
14,3 7,93E-05 42,81 2,92E-04
28,6 1,58E-04 85,62 5,83E-04
42,80 2,37E-04 128,4 2,74E-04
57,19 3,16E-04 171,2 1,17E-03
71,48 3,95E-04 214 1,46E-03
85,78 4,74E-04 256,8 1,75E-03
100,1 5,53E-04 299,7 2,04E-03
114,4 6,32E-04 3425 2,33E-03
128,7 7,11E-04 385,3 2,62E-03
143 7,90E-04 4281 2,91E-03
157,3 8,68E-04 470,9 3,21E-03
171,6 9,47E-04 513,7 3,50E-03
Esfuerzo vs Deformacién unitaria (Caso 4)
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Figura 5.5. Grafica Esfuerzo — Deformacion unitaria. Caso 4; cargando una mochila.

5.3 Observaciones finales.

La pérdida de hueso alrededor de los implantes femorales es uno de los principales problemas a
tratar particularmente en el caso de las prétesis no cementadas. Muchos creen que éste fendmeno
es originado por la reduccién de esfuerzos en el hueso (stress shielding). [4]

Como se puede apreciar en los analisis numéricos en el capitulo 4, donde la distribucion de
esfuerzos en las zonas aledafas a los implantes tanto en el fémur como en la pelvis, manifestaron
una reduccion considerable en cada uno de los casos analizados.

Sin embargo, en estudios realizado por Weinans y cols (1992) [4], en el cual estimaron los efectos
de la reestructuracion del hueso en diferentes materiales para protesis cementadas y no
cementadas, con elevado y bajo modulo de elasticidad: aleacion de Cobalto-Cromo-Molibdeno
(CoCrMo), Aleacion de titanio (Ti-6Al-4V) y un material isoelastico. Reportaron que para el caso
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isoelastico podria llegar a ser una opcién favorable sélo cuando la forma del vastago pudiera ser
disefiada para garantizar que los esfuerzos en la interface proximal fueran minimos; por otra parte,
para el CoCrMo vy el Ti-6Al-4V consideraron que la osteintegracion en la interface implante/hueso
tiende a ser mucho mayor que en la interface implante/cemento e implante/hueso, concluyendo que
la rigidez del vastago CoCrMo para el caso cementado resulta ser una mejor eleccion mientras que
la aleacién de titanio Ti-6Al-4V resulta ser la mejor opcion para el caso no cementado donde la
rigidez global del implante de CoCrMo causa una remodelacion adversa; ademas de que la aleacion
de titanio genera menor resorcion del hueso.

A su vez, es conveniente sefialar que, para el caso de los micro desplazamientos obtenidos de las
simulaciones numéricas; principalmente para la proyeccion de estabilidad primaria y secundaria
como se analizé al caminar con y sin baston respectivamente, donde los valores obtenidos al
caminar con bastén fueron de 3.185 um y de 3.482 um para el vastago y el sistema de
reconstruccion, respectivamente; mientras que, al caminar sin bastén los valores fueron de 21.56 um
y de 18.31 ym para el vastago y el sistema de reconstruccion, respectivamente.

En trabajos realizados por Udofia y cols (2007) [5], reportan un limite requerido de 50 uym en los
micro desplazamientos para garantizar la osteointegracion; por lo tanto, los valores anteriormente
mencionados al caminar con y sin bastdn estan dentro de ese limite requerido, lo que garantiza la
osteintegracion en la interface implante/hueso.

Finalmente cabe destacar la nobleza de cada una de las paqueterias empleadas para el desarrollo
de ésta investigacion ScanlP® 3.2, Rhinoceros® 4.0 y Solidworks® 2015, que han permitido en
trabajos desarrollados dentro del IPN SEPI ESIME ZACATENCO generar y simular modelos reales
en 3D que puedan dar tanto a la parte medica como ingenieril un entendimiento mayor sobre
elaboracidn de protesis a la medida de los pacientes.
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CONCLUSIONES.

De acuerdo a los resultados obtenidos durante la realizacion de éste trabajo se concluye, lo
siguiente:

A partir del dario localizado en la articulacion derecha de la cadera del paciente, ocasionado por una
de las artrosis mas invalidantes como lo es la “coxartrosis unilateral”, como lo indica su resumen
clinico; se puede mencionar que, debido al curso lento y sin sintomas previos de dicho
padecimiento, se originan areas de lesion morfoldgica con dolor, siendo esto Ultimo el sintoma
clinico mas importante.

A su vez, se puede decir que dichas lesiones son originadas por cargas mecanicas que actuan sobre
la cadera derecha del paciente; ocasionando con esto, que la articulacién adopte una nueva forma,
tamafio y estructura, como lo sefiala la ley de Wolff; esto se vio reflejado en los modelos del fémur y
la pelvis generados mediante el programa ScanlP® 3.2, como se aprecian en la figura 3.14, en
donde se puede observar el deterioro patolégico en la cabeza femoral y en la pelvis localizandose el
dafio en la fosa acetabular; por lo tanto, a partir de la escala de defectos de Paprosky, tales defectos
se pueden clasificar, de la siguiente manera:

e del tipo IIB para el caso del acetabulo; para defectos cavitarios, ovalados y de gran tamafio,
como se aprecia en la figura 1.13,

e del tipo | para el caso del fémur; para defectos localizados en la zona epifisiaria proximal del
fémur, especificamente en la zona de la cabeza femoral, como se aprecia en la figura 1.14.

Un aspecto importante que se consider6 fue la geometria del implante, ya que es un factor critico
que determina la distribucién de esfuerzos en el hueso, principalmente en la interface del implante
con los alrededores; tal como se muestra en el sistema de reconstruccion que va colocado en el
cuerpo del acetabulo, el cual absorbe los esfuerzos mas criticos en los barrenos ubicados en la parte
superior y en el caso del vastago femoral se encuentran ubicados en la zona del cono Morse lo que
ocasiona que en ambas zonas analizadas los esfuerzos se reduzcan; a su vez, es importante
mencionar para el caso del vastago femoral que el angulo de conicidad sugerido fue de 6°, puesto
que de ésta manera previene el riesgo de rechazo, debido a que el coeficiente de friccidn en la
interface es muy bajo siendo de 0.15 en los primeros dias después de la operacion, por la presencia
de restos de sangre y médula, ya que el angulo de conicidad tiene la geometria adecuada para
evitar el riesgo de rechazo, puesto que cumple, que el coeficiente de friccion (0.15) es mayor que la
tangente del &ngulo de conicidad (tg. 6°= 0.105).

Por otra parte, para la seleccion de los biomateriales implicados en la prétesis de cadera, se
consider6 que a partir de los procedimientos quirirgicos e instrumentacion asociada, que es un
aspecto esencial en el desarrollo de prétesis de hueso, se debe hacer una buena seleccién de los
biomateriales a utilizar ya que algunos se deben cambiar con el paso de tiempo mientras que otros
son disefiados para la osteointegracion; como fue el caso de los biomateriales seleccionados.

A su vez, la rigidez de los componentes de las protesis de cadera es un factor importante que
garantiza la estabilidad del implante, ya que un médulo de elasticidad bajo induce a tener menor
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resorcion en el hueso pero mayores esfuerzos en la interface lo que origina una mayor tasa de falla
debida al aflojamiento mecanico; mientras que, al contar con un implante con modulo de elasticidad
elevado, como lo fue para ésta investigacion la aleacion de titanio Ti-6Al-4V, la cual provocd que los
esfuerzos en la interface fueran minimos; garantizando con ello que a largo plazo la osteointegracion
en la interface implante/hueso tienda a ser mayor, que no se genere remodelacion adversa y que la
resorcion del hueso sea minima.

En cuanto a la proyeccion de estabilidad primaria y secundaria, se puede concluir que para ésta
investigacion se sugirid el uso del baston como dispositivo mecanico eficiente, para lograr la
estabilidad primaria en un lapso de 1 a 6 semanas y disminuir la carga sobre la parte afectada;
después de esas 6 semanas se sugiere, comenzar a caminar sin el uso del baston dando paso a la
proyeccion secundaria; esto es debido a dos razones.

1. La movilidad en la cadera puede ocasionar pérdida en la estabilidad de una prétesis o
estabilidad que requerira de una integracion secundaria para completar la estabilidad inicial
primaria.

2. Como se vio en los analisis de los micro desplazamientos estos se encuentran muy por
debajo del valor limite requerido de 50 pm, lo que garantiza la osteointegracion en la
interface implante/hueso.

Por lo tanto, se puede concluir que el “Sistema de prétesis personalizada de cadera” es 6ptimo por
las razones anteriormente expuestas.
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TRABAJOS FUTUROS

TRABAJOS FUTUROS.

e Evaluacién experimental del modelo generado en Solidworks® 2015, de la protesis de
cadera; con el fin de validar los analisis numéricos obtenidos en éste trabajo.

e Determinar a partir de analisis de marcha, las fuerzas generadas en la cadera en una
caminata normal, al subir y bajar escaleras y al tropezar en pacientes mexicanos y
compararlos con los reportados por Bergmann y cols (2010).

e Evaluacién numérica y experimental de la protesis personalizada de cadera con base en el
disefio expuesto en éste trabajo, mediante el uso de materiales isoelasticos.

o Determinar si es posible realizar el parametrizado de modelos de hueso empleando otros
programas de disefio como ScanlP®, Mimics®, InVersalius® y en caso de ser posible
evaluar las ventajas y desventajas con respecto al programa Rhinoceros®.

o Analisis numérico y experimental del modelo de la cadera generado para éste trabajo
mediante el software ScanlP®, a partir del disefio de la prétesis propuesta; pero, para el
caso cementado sugiriendo para su andlisis la fijacién mediante cemento acrilico.
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1 of cartilage of the femoral head it was obtained that
d in a zone near the trochanter (297.30 MPa)
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Figure 3. Numerical model shows the behavior of the proximal femur: a) static
displ b) stress is by von Misses.

In the case of the right pelvis it was obtained that the highest concentration of
stress was located in the region of the top edge of the acetabulum (260.20 MPa)
where the damage that is presenting in the patient due to the unilateral
coxarthrosis (Fig. 4).; in both cases were obtained the displacement due to bad
posture to walking.
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Figure 4. Numencal model shows the behavior of the right pelvis: a) static
b) stress analysis by von Misses.

CONCLUSIONS.

The numerical study in both the acetabulum as in the femoral head allowed the
observer 1he critical zones in the anatomical sites exposed, and thus propose a
hip p ystem (Fig. 5); which will be evaluated experimentally future.

and b) femoral head.
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Figure 5. Hip p is system p a) stem, b)
cup, ¢) modular | head d) polyethylene insert.
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Custom design prosthesis to solve the unilateral hip
osteoarthritis.

Abstract LaBeltran-Ferndndez, J.A.

LbRuiz-Muiioz, O.R.
The aim of this work is the design and numerical evaluation of | iLcHerndndez-Gémez, L.H.

custom hip prosthesis for a male patient of 30 years with unilateral 2dGonzalez-Rebatti, A

hip osteoarthritis; using Computed Axial Tomography and LeQcampo-Ramirez,A

Solidworks ®, the implant is assessed from anthropometry data and LfPava-Chipol, N.D.

through a numerical analysis using FEM; the position of the patient 1Instituto Politécnico Nacional. ESIME-
using the total weight on one leg was considered. Moreover, the | SEPIL Unidad Profesional “Adolfo Lépez
structural evaluation of the prosthesis was studied in order to | Mateos” Edificio 5, 3¢r Piso, Colonia

preserve the integrity of the femur and acetabulum before and after Lir,ld.avista. Gus’ta.vo A. Madero. 07738
surgery. México D.F., México.

2 Hospital Regional 12. de Octubre,
ISSSTE, Cirugia maxilofacial y cirugia
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Federal, C.P. 07730.

1 INTRODUCTION

Although the cause of hip osteoarthritis is unknown, the best way to define it is from aspects that
characterize the disease, which include a heterogeneous group of diseases with common clinical
manifestations.

Hip osteoarthritis is defined as a disease characterized by impaired balance between the
formation and degradation of articular cartilage and subchondral bone injury causes morphological
areas sometimes pain and disability; it is a relatively common disease from 50-55, at this age may
occur in about 20-30% of the population. By considering the hip plays a key role in the balance and
body support, the hip osteoarthritis can be regarded as one of the most disabling osteoarthritis.

It is onset is insidious, so that the patient almost never remember when they started their
ailments. Usually progressive introduction of varying intensity and is accompanied by joint stiffness
when initiating movement, follows an overuse of the joint; it occurs when walking and standing and
to remain disappears on standing.

Another typical symptom of a hip osteoarthritis is the limited movement with function and
progressive limp helplessness, furthermore some daily actions, such as the difficulty of getting in and
out of a chair, cross your legs to put on, inability to get astride or trying to pick something up; it can
be unilateral or bilateral, when unilateral can be thought to be secondary to the presentation of
previous joint defects; however, it has been found that, with age, patients with unilateral develop hip
condition similar changes on the opposite side, Rozadilla et al. (2002).

133



ANEXOS

ANEXOS.
Memoria de Calculo.
Caso 3; caminando sin bastoén. (Figura 4.23)

La fuerza de reaccion del piso sobre todo el cuerpo es de 48 kg; al agregar el peso de todo el
miembro a través de su centro de gravedad, los componentes X, Y de la reaccion sobre la
articulacion de la cadera y la fuerza muscular sobre el trocanter mayor se completa el diagrama del
miembro. Para éste caso tenemos un sistema general de fuerzas y las ecuaciones de equilibrio son:

Y Fx=0
ZFy=O
Y M=o

Al sustituir sobre las ecuaciones y tomar el centro de momento (O) en el punto donde la fuerza
muscular se aplica al trocanter mayor, se obtiene:

ZFx=0

Mcos71°+ ], =0

Como el peso de la pierna es descendente, se le da signo negativo.

Z Fy=20
48kg + Msen71° + (—14kg) +], =0

La reaccion del piso que produce un momento en sentido contrario a las manecillas del reloj es de
signo negativo, por lo que:
Su=o

6.8/, + (14kg = 10cm) + (—48kg * 21.5cm) = 0

J, =131 kg

Como Jy actua hacia abajo, en la primera condicién de equilibrio se le da signo negativo.

De
ZFyzO
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48kg + Msen71° + (—14kg) + (—131kg) =0
M = 102.58 kg

ZFx=0

Mcos71°+ ], =0

Por lo tanto, de

Jx = 33.39 kg (hacia la izquierda)

Mediante el teorema de Pitagoras obtenemos:

J= /sz +J,°

J =+/(33.39)2 + (131)2

J = 135.18 kg (descendente y hacia la izquierda)

Por dltimo;
tanf =]—y
Jx
g — 131
MY =3339
6 =75°

La cabeza femoral soporta una fuerza de 135.18 kg y actua en un angulo de 75°con la horizontal.
Caso 4; cargando una mochila. (Figura 4.30)

El paciente para éste caso ahora carga una mochila de 6kg en su mano izquierda mientras se apoya
sobre su pie derecho. El centro de masa de la mochila ésta a 42 cm de su centro de masa.

Al tomar los momentos alrededor del centro de masa se obtiene:
6 %42 =54X
Como la fuerza resultante R es de 54 kg,

X_zsz
54

X=4.67cm
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Ahora la fuerza de reaccion a través del pie debe de estar 4.67 cm a la izquierda de la linea central
del cuerpo.

Sustituyendo en las ecuaciones de equilibrio,

ZszO

Mcos71°+ ], =0

El peso de la pierna se dirige hacia abajo y se le da signo negativo.
Z Fy=0
54kg + Msen71° + (—14kg) + ], = 0

El momento producido por la reaccion del piso es en direccidn contraria a las manecillas del reloj y
se le da signo negativo.
Yo

6.8/, + (14kg  10cm) + (—54kg * 26.17cm) = 0
Jy = 187.23 (en el sentido de las manecillas del reloj)

Como Jy actia hacia abajo, la ecuacion correspondiente a la primera condicion de equilibrio es

negativa.
Z Fy=0

54kg + Msen71° + (—14kg) + (—187.23kg) = 0
M = 155.71 kg

ZFx=0

Mcos71°+ ], =0

Por lo tanto, de

J = 50.69 kg (hacia la izquierda)

Mediante el teorema de Pitagoras obtenemos:

J= /sz +J,°
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Por dltimo;

J =/ (50.69)? + (187.23)2

J =193.97 kg (descendente y hacia la izquierda)

Jy
tanf = —
Jx
o 18723
M= 5069
0 = 74°

ANEXOS

La cabeza femoral soporta una fuerza de 193.97 kg y actua en un angulo de 74°con la horizontal.
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GLOSARIO

GLOSARIO.
A

Abscesos retroperitonales: Es una entidad clinica poco frecuente, cuyo tratamiento se basa en el
drenaje. La introduccion progresiva de las técnicas percutaneas de drenaje, bien mediante control
ecografico o bien utilizando la tomografia axial computarizada (TAC), ha modificado su abordaje
terapéutico, siendo alternativas vélidas al tratamiento quirurgico tradicional.

Aloinjerto: Es tejido que se trasplanta de una persona a otra. La asignacion de prefijo “alo” proviene
de una palabra griega que significa “otro”. (Si el tejido se traslada de un lugar a otro en su propio
cuerpo, se le llama autoinjerto).

Anastomosis: Union de elementos anatomicos con otros del mismo organismo. Comunicacion entre
dos vasos sanguineos, que permite la llegada de sangre a un drgano por via indirecta cuando por
cualquier causa se interrumpe el camino directo. También suele ocurrir en los nervios u otros
drganos, bien sea como proceso natural o artificial.

Aneurisma: Es un ensanchamiento o abombamiento anormal de una parte de una arteria debido a
debilidad en la pared del vaso sanguineo.

B

Bursitis: Es la hinchazén e irritaciéon de una bursa (bolsa), un saco lleno de liquido que actia como
amortiguador entre los musculos, los tendones y los huesos.

C
Condrifican: Transformacion o conversion en cartilago de una estructura histolégicamente diferente.

Coxa profunda: refiere a la profundidad de la cavidad cotiloidea; encontrandose con mayor
profundidad en las mujeres.

Coxitis: Inflamacién de la articulacion de la cadera provocada generalmente por la tuberculosis. El
proceso infeccioso afecta a la membrana sinovial y se extiende posteriormente hacia el cartilago y
ligamentos, con lo que puede destruir la articulacion si no se trata a tiempo. Provoca dolor en el
muslo y la rodilla, limitacion de los movimientos, trastornos al andar y contractura muscular.

D

Densidad aparente: La densidad aparente de un material 0 un cuerpo es la relacion entre el volumen
y el peso seco, incluyendo huecos y poros que contenga, aparentes o no.

Distrofia simpatico refleja: Es una condicion de dolor con ardor intenso, rigidez, inflamacion y cambio
de color que, con mayor frecuencia, afecta a una mano. Los brazos, piernas y pies también pueden
ser afectados por el CRPS.
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Enfermedad de Paget: Es un trastorno que implica destruccion y regeneracion 6sea anormal, lo cual
causa deformidad de los huesos afectados.

Enfermedad de Perthes: Se presenta cuando la cabeza femoral en la cadera no recibe suficiente
sangre, lo que causa la muerte del hueso.

Espondilosis lumbar: Es una malformacion y degeneracion de las vértebras lumbares, debido a una
desmineralizacién o falta de calcio que hace que las vértebras lumbares se mal formen y se desvien,
provocando inflamacion y dolor muscular.

Enfermedad de Still: Es una enfermedad poco comun que causa fiebres altas, salpullido y dolor
articular. Puede llevar a que se presente artritis prolongada (cronica).

La enfermedad de Still es una version grave de la artritis idiopatica juvenil (AlJ), que se presenta en
nifios. Los adultos pueden tener la misma afeccion, aunque esto es mucho menos comun. También
se denomina enfermedad de Still de inicio en el adulto (ESIA).

F

Factor etiolégico: Corresponde a las situaciones o condiciones que favorecen o son el origen de la
aparicion de los problemas de salud que son responsabilidad de la enfermera.

H
Horcajada: Manera de sentarse, con una pierna en a cada lado de un animal, objeto o cosa.
I

Isoelasticidad: Es cuando el implante y el hueso deben deformarse como si fueran una unidad y para
conseguir esto el mddulo de elasticidad del hueso y del implante deben ser aproximadamente
iguales, de tal forma que se reduzcan al maximo los movimientos relativos entre hueso y los
componentes de la protesis.

L

Litiasis renal: Es una enfermedad causada por la presencia de calculos o piedras en el interior de los
rifiones o de las vias urinarias (uréteres o vejiga)

M

Meralgia perestésica: Proviene de las palabras griegas meros (muslo) y algos (dolor). La meralgia
parestésica suele ser un sindrome de atrapamiento del nervio femorocutaneo (femoral lateral).
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Puede ser iatrogénica después de procedimientos médicos o quirdrgicos, 0 como resultado de un
neuroma.

Metalosis: Corrosion debida a la erosion de los componentes metalicos, que producen particulas que
inducen una reaccion de hipersensibilidad. Generalmente es asintomatica y la aparicién de dolor o
rigidez se debe al aflojamiento secundario de la prétesis

Mesénquima: Tejido conjuntivo del embridén a partir del cual se forman los vasos sanguineos y
linféticos, y los musculos.

Musculo pectineo: Musculo grueso y potente capacitado para ejercicios de fuerza. Se encuentra
situado en el centro geométrico de la ingle y tiene forma cuadrangular o piramidal. Caracteristico de
la ingle y situado en el borde interno del psoas.

0]

Osteocartilaginoso: En relacion con los compuestos de huesos y cartilagos.
Ostedlisis: Es el desgaste de los huesos; los huesos se adelgazan y se debilitan.

Osteitis del pubis: Es un trastorno que afecta a la sinfisis pubica, donde los huesos de la cadera se
unen en la parte delantera. A menudo se produce en los deportes que requieren esprintar, dar
patadas y hacer cambios bruscos de direccion, como el atletismo, el futbol y el tenis.

Osteointegracion: Conexién directa, estructural y funcional entre el hueso vivo y la superficie de un
implante sometido a carga funcional.

Osteomiglitis: Es una infeccion dsea que es causada por bacterias u otros microorganismos.

Osteonecrosis aséptica: Es la muerte del hueso causada por un riego sanguineo insuficiente. Es
mas comun en la cadera y el hombro, pero puede afectar otras articulaciones grandes, como la
rodilla, el codo, la mufieca y el tobillo.

Osteosintesis: Es un tratamiento quirargico de fracturas, en donde son reducidas y fijadas de forma
estable para lo que se utiliza la implantacion de diferentes dispositivos tales como placas, clavos,
tornillos, alambre, agujas y pines, entre otros.

S

Sacroileitis: Es una inflamacion de una o ambas articulaciones sacroiliacas, los lugares donde la
columna lumbary la pelvis se conectan. La sacroileitis puede causar dolor en las nalgas o la espalda
baja, e incluso puede extenderse hasta una o0 ambas piernas. El dolor asociado con la sacroileitis es
a menudo agravado por estar de pie mucho rato o subir escaleras.

Semitendinoso: Es un musculo que se encuentra en la zona posterior del muslo, es el masculo que
se encuentra en el medio de los otros 2 musculos isquiotibiales.
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Sesamoideos: Huesos de pequefios tamafios, parecidos por su forma y tamafio a una semilla de
sésamo, y que se encuentra en el seno de algunos tendones o en una capsula.

Suprayacente: Que se ubica por encima de algo.

T

Telemetria: Es un conjunto de procedimientos para medir magnitudes fisicas y quimicas desde una
posicion distante al lugar donde se producen los fendmenos cuando existen limitaciones de acceso y
el posterior envio de la informacidn hacia el operador del sistema.

Tensor de la fascia lata: MUsculo pequefio situado en la cara lateral del coxal.
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