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Resumen

Este trabajo reporta los resultados obtenidos al efectuar un anélisis comparativo de las tensiones que se
producen cuando se introducen protesis totales de cadera en el fémur humano, con el fin de reemplazar
la articulacién coxofemoral. Se modelaron varias geometrias de proétesis con herramientas CAD-CAM y se
realizaron andlisis por elementos finitos de la interaccién hueso-cemento y cemento-prétesis. Se proponen
nuevas geometrias distales del implante, a fin de reducir las tensiones cortantes en las interfaces, las cuales
son las responsables del fenémeno de reabsorcién dsea y consecuente aflojamiento y pérdida de la cirugia
de reemplazo. Se analizan igualmente dos materiales (Acero quirdrgico A316L y una aleacién de Titano-
Aluminio-Vanadio Ti6AL4V) asf como varios casos de carga biolégicos a los cuales estard sometido el implante
durante su vida util.

3D COMPARATIVE ANALYSIS OF HIP PROSTHESES RESPONSE UNSING FINITE
ELEMENTS

Summary

This work reports the preliminary results of a comparative numerical analysis of stresses that occur in total
hip replacement. Several hip-prosthesis geometries were modelled using CAD-CAM computational tools,
performing finite element analyses which involved both the interfaces prothesis-cement and cement-bone. A
new distal geometry of the implant is also proposed in order to reduce the jump on shear stresses, which is
one of the main factors that causes bone resorption and the consequent implant loss. Two common materials
used in protheses manufacturing are analyzed: quirurgical steel A316L and an alloy based on Titanium-
Aluminum-Vanadium Ti6A14V. Also, several biological loading cases acting on the implant and the bone
are analyzed and discussed.
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INTRODUCCION

La atroplastia total de cadera iguala en frecuencia a las enfermedades cardiovasculares.
En 1993 se llevaron a cabo, sélo en los EEUU, més de 125.000 reemplazos totales de cadera,
incluyendo reemplazos tanto del componente femoral como del acetabular, mientras que
estadisticas del Reino Unido revelan que més de 800.000 pacientes han recibido proétesis de
cadera®?. El promedio de edad de esta cirugia a nivel mundial es de 67 anos y cerca de un
60 % de los pacientes son mujeres. La enfermedad méas comin para realizar esta cirugia es
la artritis, entre ellas la osteoartritis y artritis reumatoidea, asi como la artrosis. Se estima
que cerca de 2,5 millones de personas en todo el mundo poseen actualmente un implante
total de cadera. El resultado de esta operacién puede decirse que es exitoso, ya que cumple
con los objetivos de eliminar el dolor y devolver la movilidad a la articulacién, debiendo
hacerse un seguimiento clinico anual mediante inspecciones radiolégicas en la zona afectada.

Una prétesis total de cadera es un implante que reemplaza la articulacién natural por una
articulacién artificial (Figura 1). Los beneficios inmediatos son devolver la movilidad a la
articulacion y eliminar el dolor. Una prétesis total de cadera puede ser fijada mecanicamente
mediante arreglos geométricos de sus secciones transversales para que anclen en el hueso o
utilizando una interface de cemento. El lector puede consultar los trabajos de Barberi' y
Calderale y Bignardi® los cuales contienen un andlisis del acoplamiento entre el hueso y la
prétesis. Los disefios del primer tipo corresponden a prétesis no cementadas®!?*17 y las del
segundo tipo a las cementadas?>:389.

Figura 1. Esquema de una prétesis sobre una radiografia

Esta cirugia ha sido una de las que mas ha evolucionado a lo largo de la historia,
tanto desde el punto de vista de la practica en si misma, como lo referente al diseno del
implante y accesorios requeridos en el momento de la insercién dentro del fémur. Quedan sin
embargo preguntas sin responder en cuanto a cudl es el diseno del implante y el material mas
apropiado a utilizar en cada grupo de pacientes, ya que su calidad ésea, su peso, su reaccién
inmunoldgica, edad y sexo son variables que incrementan la complejidad de la ecuacién a
solucionar en cuanto a la seleccién del implante!2.

Un implante consta de dos componentes: el componente femoral es metalico con cabeza
metalica o cerdmica y el componente acetabular es metéalico sobre polietileno o de polietileno
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de ultra alto peso molecular en su totalidad. Existen algunos planteamientos sobre la ventaja
de usar metal sobre metal en reemplazos articulares®?:26,

El primer intento de hacer un reemplazo articular de cadera data de 1923, cuando Grooves
utiliz6 la palabra prétesis para referirse a este reemplazo articular®. Como la cabeza femoral
resultaba la zona articular méas evidentemente danada, se utilizé6 una copa que la cubria
apoyandose sobre el acetdbulo natural directamente (Figura 2). Como consecuencia, la
irrigacién sanguinea fue obstruida degenerando en una necrosis avascular -muerte celular-,
y como falla mecanica en el implante, se presentaron fracturas localizadas y falla final del
dispositivo interno.

Figura 2. Modelo en metal

En el afio de 1953 Thompson introdujo un vastago intramedular més largo para hacer una
distribucién de transmisién de carga mas uniforme (Figura 3). Sin embargo, el alto médulo
de elasticidad y gran volumen de material produjo falla del vastago y fractura de fémur. Algo
mas tarde, Moore decidié adicionarle ranuras laterales para disminuir volumen de material
y mejorar el anclaje mecdnico, sin embargo la falla persistia a nivel femoral fracturandose
y a nivel acetabular rompiendo el hueso, ya que los implantes seguian apoyandose sobre la
estructura 6sea del cétilo de la cadera (Figura 4). Cabe mencionar que todos estos disenos
eran probados en pacientes humanos y la falla era apreciada en pocos anos de seguimiento!*.
Estos primeros implantes imitaban la geometria de la cabeza del fémur alcanzando didmetros
entre 32 y 38 mm.

Figura 3. Proétesis de Thompson Figura 4. Protesis de Moore
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En 1960 Sir John Charnley, cirujano inglés, introdujo revolucionarios conceptos en la
practica de la artroplastia total de cadera, utilizando por primera vez una copa acetabular
que recibia la cabeza de la protesis y se insertaba en el cétilo natural de la cadera, evitando
la falla del hueso coxal (Figuras 5y 6). Para adherir los componentes tanto femoral como
acetabular, se utiliz6 un material tixotrdpico, - liquido en movimiento, sélido cuando se
halla elastico-, un polimero que servia como cemento y como inferface entre metal y el
hueso (metametilmetacrilato).

Figura 5. Protesis de Charnley Figura 6. Radiografia de prétesis bilate-
ral de Charnley

En 1967 Charnley cambié el teflén por un polimero de ultra alto peso molecular
(UHMWPE), que ademds de resistencia al desgaste y biocompatibilidad posee propiedades
de autolubricacién®®. Desde entonces, los adelantos tecnolégicos en esta drea han permi-
tido disefiar componentes mas eficientes y desarrollar técnicas quirtrgicas superiores. Los
cambios méas sobresalientes se relacionan ademaés de la geometria con el uso de nuevos ma-
teriales para disminuir la pérdida aséptica del implante, la cual es atn la causa primera del
aflojamiento y falla de los implantes. Los disefios posteriores a Charnley son la combinacién
de varios parametros geométricos. Una variacion a destacar es la propuesta de una cabeza
separada del vdstago que se introduce en el fémur, lo que permite el uso de varios juegos
de véastagos para una sola cabeza, dando versatilidad y economia a los disenos, ya que se
permiten multiples combinaciones. KEstas protesis son conocidas como prétesis modulares.
Un disenio que ha causado diversas reacciones favorables a nivel internacional es la prétesis
isoelastica, que posee un vastago rigido de metal, el cual estd cubierto por multiples capas
de polimero de gran resistencia y bajo médulo de elasticidad®®. Su objetivo es que éste
alcance deformaciones similares a las del hueso. Los disenos actuales poseen un tratamiento
superficial que da un aspecto rugoso tanto al componente femoral como al componente
acetabular, que consiste en un bombardeo a alta velocidad de particulas de metal y, mas
recientemente, cubiertas a su vez con hidroxiapatita. El objetivo de este acabado superficial
es permitir la osteoinduccion, es decir la penetracion del hueso hacia esta zona para fijar el
implante. Sus desventajas son el desprendimiento de particulas y la traumaética remocién del
implante al momento de realizar una cirugfa de revisién'®. Con los conocimientos tedricos
de anatomia, histologia, patologias y procedimientos quirirgicos se procedié a elaborar el
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modelo tridimensional utilizando un software CAD/CAM para simular el prototipo insertado
en el fémur, rodeado con una capa de metametilmetacrilato. Para la modelacién se utiliza
Pro/Engineer®?, ya que tiene como ventajas principales parametrizar las geometrias, es decir
crea un patron de relaciones geométricas entre todas las dimensiones del modelo ajustando
en forma ”inteligente” los parametros vinculados al realizar un cambio en cualquiera de
las dimensiones. Permite adema&s hacer la simulacién de la manufacturacién del implante,
reduciendo los costos de fabricacién de prototipos de prueba. La simulacion numérica se rea-
liz6 utilizando el programa ProMechanica®?, el cual permite anélisis eldstico anisotrépico de
los prototipos bajo distintas condiciones de carga, utilizando elementos finitos tetraédricos
de diez nodos y técnicas p-adaptables.

En el presente estudio se analiza una protesis cementada. Se parte de la geometria de la
proétesis de Charnley, considerando los parametros geométricos que rigen el disenio: longitud
del vastago, longitud del cuello, didmetro de la cabeza, y se somete a estados criticos de carga
bioldgica. Para la seleccién de la carga se estudia el ciclo de paso humano y otras condiciones
de carga a fin de seleccionar los estados criticos a los cuales puede estar sometido el implante
en su vida util. Para la simulacién se seleccionaron las superaleaciones mas comuinmente
utilizadas: Ti6Al4V y acero inoxidable 316L. Para que los efectos de anclaje no influyan
sobre las condiciones reales del implante se tomé como longitud tipo del hueso 20 cm en la
cual el empotramiento no induce alteraciones a la respuesta numérica del implante.

BIOMECANICA DE LA CADERA

La articulacién coxofemoral es una articulacién multiaxial conformada por el fémur y
el hueso coxal. Este tipo de articulacion estd definido mediante dos superficies éseas de
forma esférica, separadas por la cavidad articular. Tiene movilidad sobre todos sus ejes
(multiaxial) y estos movimientos se registran entre la capsula articular, cabeza femoral (con
membrana sinovial) cubierta con el cartilago articular y la cavidad articular o acetdbulo®.

Figura 7. Articulacién coxofemoral

La cabeza, el cuello y la diafisis del fémur simulan una viga en voladizo. La transmisién
de cargas de la cadera a la diafisis se efectiia a través del cuello femoral, que actia como un
brazo de palanca. Para impedir la falla del mismo, su estructura interior es un sistema de
trabéculas orientadas formando lineas que soportan y transmiten las fuerzas mecénicas. Es-
tas lineas son una prolongacién de las provenientes de la cadera. En el estudio biomecéanico
de la estructura ésea es frecuente utilizar ejes que conforman subsistemas. La conformacién
de estas lineas ha sido estudiada y se han establecido patrones de comparacién para de-
terminar el funcionamiento normal de una estructura ésea. El eje longitudinal que une las
tres articulaciones (cadera, rodilla y tobillo), el eje axisimétrico del fémur y el eje del cuello
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conforman este subsistema, sobre el cual recae casi todo el andlisis del sistema musculo-

esquelético.

Figura 8a. Sistema de referencia para los vectores de fuerza. Planos principales: 1 - transver-
sal; 2-frontal; 3-sagital

Figura 8b. Cargas sobre la articulacién de la cadera

La funcién de la cadera es orientar el fémur en todas las direcciones posibles del
movimiento. Fisiolégicamente, ésta posee tres ejes y tres movimientos®’:
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1. Un eje transversal XOX situado en el plano frontal, alrededor del cual se efectiian los
movimientos de flexién-extensién.

2. Un eje antero-posterior YOYsituado en el plano sagital, alrededor del cual se efectian
los movimientos de abduccién-aduccion.

3. Un eje vertical OZ que en posiciéon normal coincide con el eje longitudinal OR del miem-
bro inferior. Permite los movimientos de rotacién externa y rotacién interna (Figura 8a).

Uno de los problemas sin resolver en el diseno y construccién de las prétesis de cadera es
ejercer un mayor control en la interface hueso-cemento y en la interface hueso-prétesis en el
caso de las proétesis cementadas y no cementadas respectivamente. A escala microscopica son
muiltiples los procesos celulares que se activan como mecanismo de reaccién en presencia del
material inorgdnico implantado (modelacién, reabsorcién, migracién). El comportamiento
histologico del fémur ante la presencia de un implante artificial esta directamente relacionado
con las causas de falla de estos dispositivos de fijacién interna (stress shielding, debris, bone
remodeling).

Igualmente, la distribucién de cargas bioldgicas sobre la cabeza de la protesis es un
asunto de mayor importancia en el diseno de prétesis. La Figura 8b muestra un esquema
de la distribucién de estas cargas y su actuacién sobre la articulacién®?.

MODELADO TRIDIMENSIONAL DE PROTESIS DE CADERA

Los métodos numéricos han sido extensivamente utilizados para el andlisis de tensiones
de modelos de protesis de cadera en 2D y 3D. El lector puede consultar los trabajos de
las referencias®!839:2422 entre otros. En este trabajo se estudia la prétesis de Charnley
(Figura 9) bajo condiciones de carga bioldgica criticas, insertada en el hueso y con una capa
de cemento de metametilmetacrilato en su contorno (Figura 10).

Figura 9. Protesis de Charnley Figura 10. Modelo 3D de prétesis de
Charnley



402 Z. Maldonado, J. Bendayan, D. Kinzbruner y M. Cerrolaza

Las cargas simuladas son las criticas dentro del ciclo de caminata: parado en una pierna
y en otras actividades, donde se alcanzan grandes magnitudes, como subiendo escaleras.
Posteriormente, se hace una variacién de los pardametros geométricos y se analiza su efecto
en la distribucién de tensiones. Una distribucién méas uniforme de tensiones disminuye los
efectos de stress shielding y su consecuente reabsorcién dsea.

Modelo de la praétesis

Los implantes se modelaron insertados dentro del fémur, embebidos en una capa de
cemento (metametilmetacrilato) de 2 mm de espesor (Figura 10). El fémur se consider6
ortotrépico transversal, el cemento y los implantes se consideraron isotrépicos. Las alea-
ciones seleccionadas para el componente femoral de la prétesis fueron acero inoxidable 316L
y Ti6Al4V. Se hizo la simulacién de los efectos de carga sobre la prétesis en los instantes
de parado en una pierna y subiendo escaleras, haciendo una variaciéon en los parametros
geométricos de la protesis. La geometria de la protesis de Charnley fue seleccionada bajo
los siguientes criterios:

1. Comparada con otros modelos tridimensionales elaborados, resulta geométricamente mas
adaptable a las formas geométricas conocidas, lo que implica una forma rapida y segura
de modelacién.

2. Los pardmetros geométricos de otros modelos tales como aletas laterales a 90 grados o
angulos no han sido probadas en pacientes con un récord estadistico que permita elegirlos.
El disenio de Charnley posee mds de 20 anos de seguimiento3®11:27:16

La proétesis fue centrada en el fémur y el cemento, evitando que una posiciéon en varo o
en valgo induzca esfuerzos localizados en la zona proximal a la altura del trocanter mayor o
la zona distal en la zona anteroposterior del fémur.

Modelo del fémur

El fémur es un material de comportamiento no lineal, viscoeldstico y anisotrépico. Son
multiples los intentos por determinar el médulo de elasticidad de este complejo material.
Se han hecho ensayos de fotoelasticidad, ultrasonido, cortes para determinar densidades
con tomografias y formulaciones matematicas que puedan modelar el cambio del médulo de
elasticidad en toda la longitud del fémur. Después de hacer una amplia revisién bibliografica
sobre los valores de los médulos de elasticidad, se eligieron los datos de Reilly y Burstein®*,
una publicacién que ha sido utilizada como referencia en varios trabajos de modelado y
andlisis, donde el fémur es considerado como ortotrépico transversal. Estos datos fueron
obtenidos bajo ensayos mecanicos de especimenes humanos en estado hiimedo.

Para modelar el hueso se tomé una longitud de fémur de 20 cm, de tal forma que el
empotramiento perfecto en la parte inferior del modelo no incida sobre los resultados de los
andlisis. Dado que los implantes internos fallan generalmente por aflojamiento, se otorga un
especial interés en el estudio al andlisis comparativo de los esfuerzos cortantes en los planos
anatémicos frontal y sagital con interés en la zona distal3!.

El hueso serd modelado como un material ortotrépico transversal con propiedades
mecanicas diferentes en las tres direcciones ortogonales del hueso (longitudinal, radial y
circunferencial), siendo iguales las magnitudes para la direcciones que se hallan en el mismo
plano, es decir la radial y la circunferencial (Tabla I). Varios autores han precisado incluso
medidas distintas de las propiedades mecanicas en diferentes secciones transversales en la
longitud del hueso'??!. Las dimensiones del fémur modelado en este trabajo fueron extraidas
de un ejemplar tipico de un hombre aproximadamente 800 N de peso.
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Método de medida Ensayo mecéanico
Simetria asumida Isotropia transversal
Referencia Reilly & Burstein (1975)
E1 (circunferencial Gpa)| 11,5

E?2 (radial Gpa) 11,5

E3 (longitufinal Gpa) 17,0

G12 (Gpa) 3,6

G13 (Gpa) 3,28

G23 (Gpa) 3,28

v12 0,58

v13 0,31

v23 0,31

v21 0,58

3l 0,46

v32 0,46

Tabla I. Constantes eldsticas para un fémur humano

El cemento (metametilmetacrilato) y la prétesis se modelaron como materiales
isotrépicos. Las caracteristicas de estos materiales se listan a continuacion:

Metametilmetacrilato: £ = 2,2 Gpa
Proétesis: para la protesis se eligieron dos superaleaciones:

Acero inoxidable: E = 220 Gpa; v=0,3
Ti6AL4V: E =110 Gpa; v=0,3

Dado que el aflojamiento de la prétesis estda asociado a la reabsorcién dsea, y ésta al
salto de tensiones producido por la gran diferencia de los médulos de elasticidad de los
componentes, se estudian con especial interés las zonas de interface, donde estd la frontera
del cambio de mddulo de elasticidad.

Cargas biolégicas y condiciones de contorno

Cheal et al.® realizaron una modelacién en 3D donde presentan las cargas bioldgicas que
actian en el fémur en distintos estados de movimiento, entre ellos el ciclo de un paso humano.
En la literatura técnica se pueden encontrar otros tipos de andlisis, simulando las cargas
bioldgicas que acttian sobre el implante®*4°. La Tabla II® muestra las cargas biolégicas de
diferentes posiciones anatémicas de un ciclo de paso humano, el cual estd compuesto por
punta de talén, parado en una pierna y punta de los dedos y otras actividades humanas con
elevadas magnitudes de carga.

Conocidos los cosenos directores de los distintos vectores de fuerza, que representan las
inserciones musculares, se seleccioné como el mas critico el instante de estar parado en una
pierna, dentro del ciclo del paso humano. Se estudiaron adicionalmente otras posiciones que
elevan los valores de los vectores de fuerza hasta alcanzar magnitudes de siete a ocho veces
el peso del cuerpo. Este valor alcanza al subir escaleras.

Con el fin de obtener un modelo mas real, se representaron estas fuerzas como uniforme-
mente distribuidas sobre una regién proyectada en la superficie anatémica del fémur corres-
pondiente a cada insercién muscular. Para los dos estados de carga, las magnitudes mas altas
corresponden al vector que actia sobre la superficie articular artificial de la prétesis. Esta
fuerza se representa como una carga uniformemente distribuida sobre un circulo proyectado
sobre el casquete esférico de la cabeza de la proétesis.
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Paso de carga y musculo Magnitud Vector unitario
W cuerpo X Y Z
Punta de talén
Adductor longus 0,20 0,47 0,87 0,16
Adductor magnus 0,20 0,75 0,66 - 0,17
Gluteus maximus 1,28 0,53 0,83 0,18
Gluteus medius 0,72 0,66 0,61 0,45
Gluteus minimus 0,54 0,77 0,48 0,42
Vastus intermedius 0,40 0,01 - 1,00 0,02
Vastus lateralis 0,40 0,05 - 1,00 0,07
Vastus medialis 0,33 - 0,2 - 1,00 0,9
Contacto articular 4,64 - 0,36 - 0,93 -0,10
Parado en una pierna
Gluteus medius 0,80 0,67 0,72 0,18
Gluteus minimus 0,30 0,78 0,59 0,21
Iliopsoas 1,30 0,10 0,68 0,73
Contacto articular 3,51 - 0,35 0,93 0,05
Punta del pie

Adductor longus 0,30 0,43 0,87 0,26
Adductor magnus 0,30 0,77 0,59 0,23
Gluteus medius 1,18 0,71 0,70 - 0,00
Gluteus minimus 0,61 0,80 0,59 0,07
Iliopsoas 2,60 0,10 0,68 0,73
Piriformis 0,20 0,98 0,05 - 0,17
Contacto articular 4,33 - 0,31 - 0,95 - 0,10

Extension de la cadera en flexion
(subiendo escaleras)

Biceps femoris 1,21 0,25 0,96 0,09
Gluteus maximus 0,97 0,52 0,81 0,25
Gluteus maximus 0,97 0,51 0,86 - 0,01
Semimembranosus 2,24 - 0,06 1,00 0,05
Semitendinosus 0,36 - 0,05 1,00 0,06
Contacto articular 7,70 - 0,48 - 0,75 - 0,46
Flexién de la cadera extendida
Adductor brevis 0,10 0,70 0,62 0,35
Iliopsoas 2,62 0,10 0,68 0,73
Pectineus 0,13 0,65 0,76 - 0,06
Rectus femoris 1,56 0,07 1,00 - 0,00
Sartorius 0,13 - 0,08 0,99 0,15
Contacto articular 7,70 -0,44 - 0,83 0,35
Aduccién de la cadera abducida
Adductor brevis 0,20 0,72 0,67 0,21
Adductor longus 0,66 0,43 0,87 0,22
Adductor magnus 1,70 0,76 0,65 0,10
Gracilis 0,06 0,11 0,98 0,15
Pectineus 0,26 0,49 0,87 0,02
Contacto articular 7,70 0,01 - 1,00 - 0,04
Rotacién de la cadera en posicién neutral
Gemelli 0,13 0,98 - 0,05 - 0,17
Obturator externus 0,35 0,98 - 0,14 - 0,10
Obturator internus 0,33 0,98 - 0,05 - 0,17
Piriformis 0,41 0,98 0,15 - 0,11
Quadratus femoris 0,48 0,96 - 0,02 0,28
Contacto articular 7,70 - 0,41 - 0,91 0,02

Tabla II. Cargas bioldgicas sobre la articulaciéon coxofemoral. Magnitud y cosenos directores
de los vectores unitarios de las fuerzas musculares y de contacto articular
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DISCRETIZACION Y ANALISIS POR ELEMENTOS FINITOS

En este trabajo se realizé un andlisis elastico lineal, ya que se ha registrado que el implante
puede fallar bajo estados criticos de carga, sin alcanzar el rango plastico. El programa
ProMechanica3discretiza las geometrias utilizando tetraedros de diez nodos, como muestra
la Figura 11, y utiliza el método de los elementos finitos en versién p-adaptable (Multipass
adaptive) para obtener un mejor rango de convergencia (10 % de error en la energia de
deformacién).

En este estudio se seleccionaron polinomios hasta de grado ocho para las funciones de
forma. Los elementos p-adaptables permiten un refinamiento de malla en las zonas donde la
convergencia no cumple el valor de error previamente establecido, incrementando el grado
del polinomio de la funcién de forma en los elementos de dicha zona. Un incremento en
el grado de polinomio implica reduccién del error con la consecuencia del incremento en el
tiempo de célculo de los modelos.

El andlisis de la longitud del vastago ha sido objeto de varias publicaciones, ya que el
mismo estd en contacto con el hueso, y por lo tanto es en su longitud donde ocurren los
procesos de falla, modelado y remodelado (Figura 10 y 12).

Fueron analizados basicamente tres modelos de la prétesis con diferentes longitudes de
vastagos: 107, 130 y 150 mm, los cuales corresponden a las geometrias més usuales en la
practica médica (Figura 13). El anédlisis del modelo de la prétesis de 150 mm de longitud
del vastago requirié una malla de 2650 elementos finitos. Fueron creados 26 puntos de
control sobre la interface hueso-cemento y cobre la interface cemento-proétesis para medir la
variacion de los esfuerzos resultantes en los andlisis de EF (Figura 15).

Los modelos creados contemplan: a) tres longitudes de vastago de 107, 130 y 150 mm,
b) dos tipos de carga: subiendo escaleras y parado en una pierna y c¢) un modelo propuesto
con una ranura y con doble ranura. Se elaboré otro modelo con longitud de cuello de 26 mm
y dimensiones normales de Charnley en el vastago, para observar la zona de concentracion
de esfuerzos al hacer un cambio en la geometria y un modelo representando solamente la
carga en la zona de contacto articular para estudiar el efecto de la representacion de los
musculos, con las dimensiones del diseno clasico de Charnley. En la Tabla III presenta
una descripciéon de cada uno de los modelos, los cuales se caracterizan por tener todas sus
longitudes parametrizadas, facilitando la transformacién de un modelo en otro.

La Figura 14 muestra un esquema de la malla de elementos finitos inicial sobre cada uno
de los modelos.

Figura 11. Detalle de la malla de elementos finitos tetraédricos
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Figura 12. Corte transversal de modelo 3D

Identificacion | Material Caso de carga Longitud del | Tipo de geo-
del modelo véastago (mm) | metria distal
AiP107 acero inoxidable| parado en una pierna| 107 solida
AiP130 acero inoxidable| parado en una pierna| 130 solida
AiP150 acero inoxidable| parado en una pierna| 150 sélida
AiS107 acero inoxidable| subiendo escaleras 107 sélida
AiS130 acero inoxidable| subiendo escaleras 130 sélida
AiS150 acero inoxidable| subiendo escaleras 150 sélida,
AiS130R acero inoxidable| subiendo escaleras 130 doble ranura
TiP107 Ti6ALAV parado en una pierna| 107 solida
TiP130 Ti6ALAV parado en una pierna| 130 solida
TiP150 Ti6ALAV parado en una pierna| 150 solida
TiS107 Ti6ALAV subiendo escaleras 107 sélida
TiS130 Ti6ALAV subiendo escaleras 130 sélida
TiS150 Ti6ALAV subiendo escaleras 150 sélida
TiS130R Ti6ALAV subiendo escaleras 130 doble ranura

Tabla III. Identificacién y descripcién de los modelos analizados
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Figura 13. Familia de protesis con longitudes de vastago: 107, 130 y 150mm

* Shadeg el v bo dieckged
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Figura 14. Malla de EF inicial
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ANALISIS Y DISCUSION DE RESULTADOS

Se presentan los resultados de los modelos con sus respectivos andlisis. Los modelos
fueron hechos con Pro/Engineer y los andlisis con Pro/Mechanica y fueron descritos en el
apartado anterior. Se analizé un total de 14 modelos, resultantes de la combinacién de: tres
longitudes distintas de vastago, dos geometrias distales distintas en vastago y dos casos de
carga: parado en una pierna y subiendo escaleras. Se hizo una comparacion de los resultados
haciendo una superposicién de las curvas de esfuerzos en las interfaces protesis-cemento y
cemento-hueso. En los modelos se utilizdé un control total sobre la energia y la distribucién
de esfuerzos de 10 %. El tiempo de calculo promedio usando polinomios hasta grado 8 en
una Intergraph TDZ-425 Pentium II fue de cinco horas por modelo.

Analisis comparativo de la longitud del tallo

La prétesis de Charnley tiene un vastago de longitud inicial de 107 mm. Su seccién
transversal inicial tiene 20 mm de ancho y 10 mm de espesor y termina en una area de
seccién aproximadamente cuadrada de 10 mm?.

En algunas publicaciones” 193141 se ha estudiado el efecto del véstago en prétesis no-
cementadas y se ha encontrado una importante variacién de los esfuerzos cortantes en la
zona distal. Con el objetivo de estudiar este fenémeno, se han colocado puntos de control

sobre las lineas de interface.

Figura 15. Puntos de control en los modelos: interfaces prétesis-cemento y cemento-hueso
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Se analiza el cambio de longitud en el vastago con un mismo material y un mismo caso
de carga, con el fin de estudiar el efecto de este parametro en forma aislada. Los puntos
de control poseen una relacion de posicién en funcién de la longitud de la curva. La curva
que define el contorno del vastago es visualizada en Pro/Mechanica como dos curvas: una
superior definida en este estudio como C1 y una total definida como CT, como muestra la
Figura 15.

La posicién de los puntos se define como un porcentaje de la longitud de cada una de
estas curvas. En la curva C1 tres puntos ubicados en: P1=0 %, P2=50 %, P3=100 % de la
longitud de esta curva y en la curva CT a P4=20 %, P5=50 %, P6=70 %, P7=100 %, para
un total de siete puntos por interface (Figura 15). Los graficos mostrados a continuacién
tienen en la ordenada Y los valores correspondientes a los esfuerzos cortantes XY y en
la ordenada X los puntos 1 al 7 representan un porcentaje de la longitud de la curva del
interface.

Se analizan las interfaces cemento-hueso y prétesis-cemento en las zonas anterior y
posterior (cuatro curvas). Los puntos son identificados como chl al ch7 para la interface
cemento-hueso en zona anterior, chpl al chp6 para la interface cemento-hueso en zona
posterior, pcl al pc7 para la interface proétesis-cemento en zona anterior y pcpl al pcp6
para la interface prétesis-cemento en zona posterior.

En los puntos de control se mide el esfuerzo cortante XY que tiende a separar los
materiales en contacto (protesis-cemento y cemento-hueso), siendo los responsables del
aflojamiento del implante. Para esta primera comparacién se analizan los correspondientes
a los modelos con carga parado en una pierna y longitudes de vastago 107, 130 y 150 mm.
Con el fin de analizar inicamente el efecto de la geometria, se analizardn protesis del mismo
material: acero inoxidable.
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3 00E+00 7 ~f AIP130
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-7,00E400 g
-9,00E+00 -

Esfuerzos XY

Puntos de Control

Figura 16. Interface cemento-hueso: zona anterior
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Figura 17. Interface cemento-hueso: zona posterior
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Los valores de los esfuerzos son mayores en la protesis de mayor longitud de véstago,
pero con un cambio menos dréstico de los valores a lo largo de su longitud. Asi la diferencia
entre los valores de la intreface hueso-cemento es de 5,44 Mpa para el modelo AiP107 y
de 3,47 MPa para el modelo AiP150, resultando inversa a lo largo de la longitud de la
interface prétesis-cemento. Es importante resaltar que la variacién de las magnitudes de
los esfuerzos no es proporcional a la variacién de la longitud. En las graficas siguientes se
puede comparar el efecto de la longitud punto a punto, segun la interface y segin la zona
de contacto (anterior-posterior).

Se encontré una correspondencia punto a punto -es decir puntos que se encuentran a la
misma altura- de mayor valor para la interface protesis-cemento. Esto se explica porque la
variaciéon del médulo de elasticidad es mayor entre la prétesis-cemento (220-2,2 Gpa) que
entre la interface cemento-hueso (2,2 a 20 Gpa). Las magnitudes de estas diferencias en
promedio son de 0,015 MPa para ¢ — h y de 0,5 MPa para p — ¢, comparando vastagos
de 107 a 150 mm. En conclusion, en este punto se obtiene una distribucién méas uniforme
para el vastago mas largo y un menor salto de tensiones entre los distintos mddulos de
elasticidad. Esto se explica porque al hacer una variacién en la longitud de la trayectoria
se estd cambiando la distribucién de las secciones transversales y se suaviza la transmisién
de esfuerzos hacia la zona cortical. Todos los védstagos parten de una seccién transversal
de idénticas dimensiones (zona proximal del fémur) las cuales van cambiando hacia valores
menores a medida que el vastago se va alargando. Asi, para un vastago mas corto, el cambio
hacia una seccién final es mas drastico, siendo més suave para un vastago de mayor longitud,
observandose esta misma variacién en la distribucién de esfuerzos.

2,50E+01 -
2,00E401 K
18001 N | o —#—AP107
1,00E401 4— | W L B A

5,00E400 N\ AP0
" \ ~is— AIP150
0,00E+00
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-1,00E+01

Esfuerzos XY

Puntos de Control

Figura 18. Interface prétesis-cemento: zona anterior
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Figura 19. Interface prétesis-cemento: zona posterior
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Analisis comparativo con varios casos de carga

Se comparan los resultados de los dos casos de carga: subiendo escaleras y parado
en una pierna. Se hizo una primera evaluacién dentro del caso de carga parado en una
pierna y se encontré una variacién promedio de 2,02; 2,17 y 2,16 MPa entre los modelos de
diferente longitud del tallo. Comparando de manera similar en el caso subiendo escaleras
se encontraron los valores 35,96; 37,24 y 35,77 MPa respectivamente. Se puede afirmar
que la variacién es mas o menos uniforme dentro de cada caso de carga, pero que existe un
incremento de 18 veces la magnitud del esfuerzo al subir escaleras. Sin embargo, la magnitud
de la carga del contacto articular subiendo escaleras es mayor 1,77 veces que para el estado
de carga parado en una pierna. Es decir, no existe una relacién porcentual equivalente entre
el incremento de los esfuerzos rescpecto al incremento de la magnitud de la carga, por lo
menos no lineal.
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Figura 20. Distintas longitudes, acero inoxidable, dos casos de carga

En el grafico anterior se observan dos grupos plenamente definidos correspondientes a
cada grupo de cargas, usando en los dos modelos acero inoxidable. Para una magnitud
de carga mas baja la curva sufre variaciones menos dréasticas que para el caso subiendo
escaleras. La variacién no se da en un rango constante, por ejemplo hacia el punto 4, el cual
corresponde a la zona donde se termina la curva de la zona posterior de la proétesis (véstago
estd mas cercano al hueso cortical). Los puntos 1y 2 estén localizados en el lomo curvo de
la prétesis, donde el volumen de hueso es mayor, pero la transmisiéon de carga no se da en
forma tan directa como para los puntos siguientes que tienen un punto espejo equidistante
sobre el hueso (stress shielding).

Analisis comparativo con diferentes materiales

La nueva variable de comparacion es el cambio de material. Se presenta un analisis con
diferentes casos de carga y distintos materiales y se comparan las distintas longitudes de
vastago. En la Figura 21 se observa el incremento de la magnitud de los esfuerzos en la
interface protesis-cemento cuando se eleva la magnitud de carga. Una accién combinada de
carga repetida parado en una pierna correspondiente a AiP107, AiP130, AiP150 y ocasio-
nalmente al subir escaleras TiS107, TiS130 conducen el efecto stress shielding responsable
de la reabsorcién 6sea'®3’. En el tltimo punto, los valores coinciden y tienden a cero
porque éste corresponde a la zona de empotramiento. Un detalle importante es que una
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reduccién del moédulo de elasticidad produce la elevacion de los esfuerzos en forma més o
menos proporcionada en relacion a cada punto en un rango aproximado de 20 MPa y la
magnitud se reduce considerablemente en 30 MPa.
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Figura 21. Distintas longitudes, distinto material, dos estados de carga

Al comparar las magnitudes de los esfuerzos obtenidos para el acero inoxidable y para
la aleacién de titanio, se encontré que la variacion en la forma de la distribucién de los
esfuerzos no es muy alta y no hay cambios drasticos localizados. Se observa un decremento
aproximado de los valores de los esfuerzos del 30 %, sin embargo, las deformaciones aumentan

a un 3 %, dado que el médulo de elasticidad del titano es menor un 50 % que el médulo de
elasticidad del acero inoxidable.
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Figura 22. Esfuerzos de Von Mises en la prétesis: subiendo escaleras, L = 130 mm
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Esfuerzos en el cuello de la prétesis

Los esfuerzos de Von Mises muestran una alta concentraciéon de esfuerzos en el cuello
(Figura 22 y 23) y en la zona distal del implante. Al revisar los esfuerzos principales y
cortantes, se determiné que las zonas criticas son el cuello de la prétesis, la zona donde se
cruzan el eje del vastago y el eje del cuello y la zona distal. Al hacer los cambios de longitud
se suavizé la distribucién de esfuerzos y se propone una ranura en una y/o dos direcciones
en la zona distal del implante con el fin de redistribuir los esfuerzos cortantes que son los
causantes del aflojamiento por remodelado 6seo.

; Relgasedd

CrARPGRATION

E7iY a7 0R: Tl

Figura 23. Detalle de esfuerzos de Von Mises en cuello de la prétesis: subiendo escaleras,
L =130 mm

Modelo propuesto con ranuras en zona distal de la protesis

A continuacién se propone una variante de la prétesis de Charnley, la cual consiste en
abrir unas ranuras en la zona distal del vastago, a fin de disminuir los esfuerzos cortantes
en las interfaces protesis-cemento y hueso-cemento, como ilustra la Figura 24.

De los anélisis realizados anteriormente se obtuvo una disminucién considerable en los
esfuerzos de corte en la zona distal y se asumié una longitud de vastago de 130 mm por
haber presentado una buena distribucién de esfuerzos. En estudios anteriores se ha concluido
que la longitud del vastago no induce cambios drasticos en las magnitudes de los esfuerzos.
Charnley propuso un vastago inicial corto debido a la capa de hueso esponjoso y limitado por
la curvatura del hueso. Sin embargo, han existido y atn persisten los estudios y propuestas
sobre cémo la longitud del véstago incide en el modelado éseo. La Figura 24 muestra los
esfuerzos de von Mises en la prétesis con una ranura en la zona distal del viastago, mientras
que la Figura 26 hace lo propio con dos ranuras.
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Figura 24. Modelo propuesto: una ranura y doble ranura en la zona distal del véstago
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Figura 25. Esfuerzos de Von Mises: una ranura
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Figura 26. Esfuerzos de Von Mises: doble ranura
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Figura 27. Comparacién del efecto de la ranura: esfuerzos cortantes XY en interface
protesis-cemento

La Figura 27 muestra comparativamente el efecto de colocar doble ranura en la base
de la protesis. Las dos primeras curvas (AiS130 y TiS130) corresponden a un vastago de
130 mm en acero inoxidable y TiA1V, los dos sin ranuras. Las dos ultimas corresponden
a un véastago de la misma longitud en acero(AiS130R) y Ti6A14V (TiS130R) con doble
ranura. La variacién respecto a la magnitud no es muy alta (PZFIN17 Vs PZFIN25), pero
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se aprecia una suavizacién en las curvas. En la primera parte de la curva se observa un
comportamiento mas homogéneo entre éstas (puntos 1-3) y es la zona donde se registran los
mayores valores, es decir el modelo responde a patrones observados en otros modelos.

CONCLUSIONES

Este trabajo discute las variaciones en los esfuerzos internos que se producen cuando se
varian las caracteristicas geométricas y los materiales de las prétesis de cadera cominmente
utilizadas en la practica médica.

La creacién de una geometria similar a los implantes reales es de suma importancia para
poder tener una mayor confiabilidad de los resultados obtenidos. En algunas publicaciones
la simulacién de la prétesis es muy rudimentaria, lo cual si bien da una ideal de las zonas
de concentracién de esfuerzos, no puede establecerse como un patréon de comparacion para
magnitudes pequenas de deformacién (base de bone remodeling). Este rango es de gran
interés, puesto que es este valor el que hace que una célula ésea “decida” reabsorber o
deponer hueso, fenémeno causante del aflojamiento del implante.

Con el desarrollo de equipos de alto rendimiento se han podido resolver de manera aprox-
imada complejos problemas de simulacién numérica, como los concernientes a la modelacién
y simulacién de implantes internos. La interaccién entre materiales creados por el hombre,
como las superaleaciones, y los biomateriales, como el hueso, son de dificil entendimiento y
por lo tanto de simulacién. El MEF es una herramienta de gran valor para realizar andlisis y
diseno de dispositivos biomecanicos tales como implantes internos y prétesis externas. Una
interpretacién clara de los resultados es asimismo importante para obtener conclusiones
utiles, relativas al disenio de dispositivos y a su uso en la practica médica.

Partiendo de la geometria inicial de Charnley, se hicieron variaciones de los parametros
geométricos mas representativos, como longitud del vastago, longitud del cuello y cambio en
los materiales. Se encontrd que el cambio en las caracteristicas mecénicas y geométricas en
el material reduce la concentracion de tensiones en el cuello de la prétesis y la zona proximal
del vastago.

Un punto constante de estudio con relacién a los implantes internos es el material. El
material ideal debe poseer un médulo de elasticidad bajo, cercano a los 17 Gpa que posee
el hueso, una alta resistencia ultima, resistencia a la fatiga por las cargas repetidas a que
estard sometido el implante en el ciclo de vida, y por supuesto, debe exhibir una total
biocompatibilidad. En el presente trabajo se corroboré que un cambio en el médulo de
elasticidad de la protesis produce una reduccién en las magnitudes de los esfuerzos.

En algunas publicaciones donde se hace simulaciéon de implantes internos bajo cargas
biolégicas se omite la modelacion de los vectores de fuerzas que representan la accién de las
inserciones musculares. La creaciéon de dos modelos con y sin inserciones musculares bajo el
estado més critico de carga bioldgico y la posterior comparacién de los esfuerzos obtenidos
mostré importantes variaciones en las magnitudes de los esfuerzos. Por esta razén en todos
los modelos se crearon las regiones proyectadas en la geometria del hueso, que permite hacer
la simulacién de las inserciones musculares.

Especificamente al disminuir la longitud del cuello se produjo una redistribucién de
tensiones con incrementos en los valores de esfuerzos en la zona correspondiente a la regién
calcar. Este punto toma especial importancia en patologias especificas en las cuales se
recomienda la artroplastia, porque una patologia implica una disposicién arquitectonica
Osea distinta en la articulacién coxofemoral, que exige un diseno particular de un implante
con un angulo en el eje del cuello distinto a un implante normal.

Los modelos propuestos poseen ranuras en la zona distal. El modelo con una sola ranura
produce una reduccién de 15 % en los esfuerzos cortantes en la zona distal y un vastago con
dos ranuras produce una reduccién del 20 % en los esfuerzos cortantes en esta misma zona.
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Al comparar los efectos producidos en el cambio de la longitud de vastago de 107 mm del
diseno original a 130 y 150 mm, no se encontraron variaciones importantes en las magnitudes
de los esfuerzos, pero se observé que una longitud de 130 mm implica una distribucién de
esfuerzos mas uniforme que una longitud de 107 mm.

Como se esperaba, se encontré una drastica variacién en la magnitud de los esfuerzos en
la interface protesis-cemento y cemento-hueso, siendo mayor en la primera que en la segunda,
debida a la gran diferencia entre los médulos de elasticidad de estos materiales. Se logrd
cuantificar el valor de esta variacién. Al hacer las variaciones en la longitud del védstago,
no se produjo una variacién proporcional en las magnitudes de los esfuerzos, debido a que
este cambio produce una variacién en las secciones transversales del vastago y en la capa
de cemento alrededor del implante. Esto implica que un diseno que requiera una longitud
especifica de vastago debe ser modelado y analizado de manera independiente teniendo en
cuenta ademads la curvatura que posee el fémur en la diafisis.

Los procesos de modelado 6seo, los cuales estan relacionados con las magnitudes de las
deformaciones, son mas fuertes en los materiales méas rigidos. Esto corrobora la necesidad
de un material con un médulo de elasticidad més cercano al del hueso.
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