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Resumen

En el presente trabajo se planted un analisis biomecénico para analizar el efecto sobre la
fijacion y acoplamiento de un modelo de protesis en el hueso fémur mediante un cemento
6seo. Para ello se parti6 de un modelo de prétesis realizado previamente, al cual se le
realizaron perforaciones, mediante la parametrizacion geométrica, con el fin de que el
cemento acrilico incursione en las perforaciones y quede fija la prétesis. Esto fue realizado
en la plataforma de disefio asistido llamada Onshape, del que se sugirieron 3 distintos
materiales que fueron sometidos a pruebas de resistencia mecanica con cargas que generan
actividades cotidianas. De los resultados von Mises arrojados se selecciond un material de
los 3 los sugeridos ya que presentd los factores de seguridad més altos para poner a prueba
el disefio. Los resultados obtenidos demostraron que el material idoneo para la fabricacion
de este tipo de protesis es el Ti-6Al-4V. Una vez realizadas las pruebas de la protesis, se llevo
a cabo el modelo del cemento acrilico mediante COMSOL MULTIPHYSCIS. Este con el fin
de conocer la parte que el cemento acrilico ocuparia. La seleccidn del material del cemento
acrilico se basé en lo reportado en la bibliografia que describe la adicion del antibiotico
Vancomicina a 4 diferentes cementos con el fin de evitar infecciones futuras. Se selecciond
el cemento Osteobond debido a que es uno de los cementos mas comerciales, para realizar

las pruebas necesarias y analizar las diferentes reacciones que este tendria.

Palabras clave: Proétesis de cadera, analisis biomecanico, cemento acrilico, resistencia

mecanica.
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Abstract

In the present work, a biomechanical analysis was proposed to analyze the effect
on the fixation and coupling of a prosthesis model in the femoral bone by bone
cement. To do this, a model of the prosthesis previously made was used, using
geometric parameterization, to which perforations were made so that the acrylic
cement embedded in the perforations and the prosthesis is fixed. This was done
on the assisted design platform Onshape, which suggested 3 different materials
subjected to mechanical strength tests with loads that generate daily activities.
From the von Mises results, a material was selected from the 3 suggested ones
as it presented the highest safety factors to test the design. The results showed
that the ideal material for the manufacture of this type of prosthesis is Ti-6Al-
4V. After the prosthesis tests, the acrylic cement model was carried out using
COMSOL MULTIPHYSICS. This is to know the part that acrylic cement
would occupy. To select the material of acrylic cement, we based on an article
where tests were carried out on 4 different types of cement where an antibiotic
called Vancomycin was added to avoid future infections. Osteobond cement
was selected because it is one of the most commercial cement, to perform the
necessary tests and analyze the different reactions that this would have.
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Acetabulo

Artroplastia

Bioingenieria

Biomecanica computacional

Biomecanica

Biomédica

Cadera

Congénito

Diafisis

Elucidn

U.M.S.N.H.

Glosario

Es una cavidad situada en la superficie externa del hueso de la
cadera, también llamada hueso coxal o hueso innominado.

Operacidon quirdrgica realizada en una articulacion para
devolverle su motilidad y funcidn.

Es una disciplina que aplica conceptos y métodos fisico -
matematicos para resolver problemas de las ciencias de la vida,
utilizando metodologias analiticas y sintéticas de la ingenieria.

Se refiere a la simulacién mediante ordenadores de sistemas
biomecanicos complejos. Usualmente se usan tantos modelos de
solidos para simular comportamientos cinematicos, como
modelos de elementos finitos para simular propiedades de
deformacién y resistencia de los tejidos y elementos bioldgicos.

Es la disciplina que estudia los movimientos del cuerpo humano,
es decir, los aspectos fisioldgicos y mecdnicos implicados en el
movimiento.

La ingenieria biomédica es una disciplina que aplica los principios
y técnicas de la ingenieria al campo de la medicina o las llamadas,
ciencias de la vida. Esta ingenieria se dedica, principalmente, al
disefio y construccion de herramientas y tecnologias como
pueden ser los equipos médicos, las protesis, los dispositivos
médicos y los dispositivos de diagndstico y terapia.

La cadera es la articulacién donde se une el hueso del muslo
(fémur) con el de la pelvis. Tiene dos partes principales: Una bola
en el extremo del fémur, que se encaja en la cavidad de la pelvis.

Se refiere a una afeccién o rasgo que esta presente desde el
nacimiento.

Cuerpo o tallo de un hueso largo, desarrollado a partir de un
centro de osificacion primario y comprendido entre sus extremos
o epifisis.

Proceso por el que se separan sustancias absorbidas por un

cuerpo por medio de un lavado progresivo con un liquido
apropiado.

ING. ITZEL SALGADO LOPEZ
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Fémur

Hemiartroplastia
Necrosis
Osteoarticular
Ostedlisis

Osteonecrosis

Osteotomia

Patologia

Polimerizacion

Prétesis

Acetabulo

Artroplastia

Bioingenieria

Biomecanica computacional

Biomecanica

U.M.S.N.H.

Hueso del muslo, que se articula con el coxal, por un extremo, y
con la tibia y la rétula.

Sustitucion parcial de la cadera.

Es la muerte de tejido corporal.

Es un proceso degenerativo e inflamatorio de la articulacién.
Proceso de destruccion del tejido dseo.

Es la muerte del hueso causada por un riego sanguineo
insuficiente.

Seccidn o corte quirdrgico de un hueso.

Parte de la medicina que estudia los trastornos anatdmicos y
fisiologicos de los tejidos y los érganos enfermos, asi como los
sintomas y signos a través de los cuales se manifiestan las
enfermedades y las causas que las producen.

Proceso mediante el cual las moléculas simples, iguales o
diferentes, reaccionan entre si por adicién o condensacion vy
forman otras moléculas de peso doble, triple, etc.

Es una extensién artificial que reemplaza o provee una parte del
cuerpo que falta por diversas razones.

Es una cavidad situada en la superficie externa del hueso de la
cadera, también llamada hueso coxal o hueso innominado.

Operacidon quirdrgica realizada en una articulacion para
devolverle su motilidad y funcidn.

Es una disciplina que aplica conceptos y métodos fisico -
matematicos para resolver problemas de las ciencias de la vida,
utilizando metodologias analiticas y sintéticas de la ingenieria.

Se refiere a la simulacion mediante ordenadores de sistemas
biomecanicos complejos. Usualmente se usan tantos modelos de
sélidos para simular comportamientos cinematicos, como
modelos de elementos finitos para simular propiedades de
deformacién y resistencia de los tejidos y elementos biolégicos.

Es la disciplina que estudia los movimientos del cuerpo humano,

es decir, los aspectos fisioldgicos y mecdnicos implicados en el
movimiento.
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Biomédica

Cadera

Congénito

Diafisis

Elucidn

U.M.S.N.H.

La ingenieria biomédica es una disciplina que aplica los principios
y técnicas de la ingenieria al campo de la medicina o las llamadas,
ciencias de la vida. Esta ingenieria se dedica, principalmente, al
disefio y construccion de herramientas y tecnologias como
pueden ser los equipos médicos, las protesis, los dispositivos
médicos y los dispositivos de diagndstico y terapia.

La cadera es la articulacién donde se une el hueso del muslo
(fémur) con el de la pelvis. Tiene dos partes principales: Una bola
en el extremo del fémur, que se encaja en la cavidad de la pelvis.

Se refiere a una afeccidon o rasgo que estd presente desde el
nacimiento.

Cuerpo o tallo de un hueso largo, desarrollado a partir de un
centro de osificacion primario y comprendido entre sus extremos
o epifisis.

Proceso por el que se separan sustancias absorbidas por un

cuerpo por medio de un lavado progresivo con un liquido
apropiado.
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Nomenclatura

1] Densidad relativa
gy Limite elastico
Fs  Factor de Seguridad

v Volumen

w Peso
m Masa
p Densidad

& Deformacion en el eje x
&y Deformacion en el eje y

&3 Deformacion en el eje z
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CAPITULO 1. GENERALIDADES

1.1. INTRODUCCION

En los dltimos afios, en el mundo se han desarrollado avances incomparables con respecto a
las protesis que su principal objetivo es reemplazar partes del cuerpo amputadas, el principal
objetivo que se ha tratado de alcanzar es una mayor eficiencia basada en disefios funcionales
que tienen como resultado final una protesis de excelente calidad y primordialmente brindan

al portador un grado de comodidad que en tiempos anteriores no se consideraba.

En diferentes paises del mundo existe un gran nimero de personas que han sufrido la pérdida
de un miembro inferior, las causas pueden ser varias, desde accidentes de transito hasta minas
antipersonales. En los paises en via de desarrollo, cerca del 80% de las amputaciones suceden
por accidentes de transito, por trauma, especialmente debido al conflicto armado, seguida por
enfermedades vasculares como la diabetes y en una pequefia porcion debido a deformaciones
congénitas. La ingenieria, la medicina y la electrénica en conjunto han tratado de crear
nuevas y mejores soluciones al problema de construir una proétesis que no sélo reemplace el
miembro faltante, sino que ayude a mejorar la autoestima del paciente, a su movilizacion e
independencia, y en general a tratar de devolver al paciente en la medida de lo posible el
estilo de vida que llevaba antes de sufrir la amputacion. Por esto se han creado diferentes
disefios segun el tipo de amputacion sufrida y las necesidades del usuario considerando
ciertos parametros que varian de un fabricante a otro. Para realizar un correcto disefio se debe

partir de los pardametros propios de la poblaciéon [1].

Otra de las razones por la cual las prétesis de cadera han sido de gran realce en los Gltimos
afios es debido a la problematica presentada por el paciente implantado debido que a través
del tiempo, va presentando reabsorcion dsea, lo que provoca que la protesis se afloje y sea
necesario repetir la cirugia, lo cual representa riesgos muy altos en términos de salud, debido
a que la mayoria de los pacientes son mayores de 65 afios y sus capacidades fisicas ya no son

tan dptimas para soportar cirugias, contribuyendo a que la recuperacion sea mas complicada.
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La reabsorcion 6sea llamada “Ostedlisis” [1] en términos médicos, es causada por el rechazo
del cuerpo a los materiales utilizados en la proétesis y también por el desgaste debido a una
mala distribucion de cargas, principalmente por la falta de coincidencia del médulo elastico

entre el material del implante y el hueso, seguido del disefio de esta.

Los parametros utilizados en el presente trabajo tienen como objetivo primordial, realizar el
estudio numérico a través de elementos finitos para todo nuestro analisis de la prétesis de
cadera. Partiendo de un modelo de protesis de cadera ya disefiado [2], que a diferencia del
modelo del que se partira, nuestra protesis sera de tipo cementada, debido a que la
osteoporosis es uno de los problemas mas frecuentes en adultos mayores, la prostesis
cementada es una de las mejores opciones para estos casos, ya que el hueso se vuelve poroso
y el cemento 6seo ayuda a sujetar la protesis al hueso y también no se requieren de grandes

esfuerzos, ya que en su mayoria son utilizadas en adultos mayores.

En este estudio se planted y realizaron diferentes perforaciones con el objetivo de que la
protesis sea mas ligera y estas perforaciones permitan que el cemento quede incursionado en
la misma y tenga una mejor fijacion al hueso. Posteriormente, se simulo el modelo obtenido,
con las cargas que generan las actividades cotidianas del usuario para evaluar la resistencia
a la rotura y en la ultima etapa, se realizé el anélisis de la interfaz hueso — cemento acrilico

— protesis.

1.2. JUSTIFICACION

La idea central en la biomecanica computacional es el modelado realista de los fendmenos

fisicos y mecanicos, asi como los procesos presentes en seres vivos.

El reto es reemplazar los ensayos en gran escala por simulaciones numéricas para reducir
costos econdmicos, ensayos en animales, asi como obtener beneficios sociales. Por ejemplo,
el costo considerable de la produccion y de los ensayos de prototipos puede ser reducido o
evitado, aplicando métodos de disefio virtual. Su utilidad y potencial aplicabilidad depende

del desempefio y confiabilidad de las predicciones generadas por modelado de sistemas
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fisicos, aunado a esto, el aplicar el elemento finito y plataformas de disefio en la nube supone
la eliminacion de las fronteras de espacio y tiempo, permitiendo conectar el mundo de manera
instantdnea permitiendo acceder a la informacion y que a su vez se traduce en un ahorro
econdémico muy considerable, accediendo obtener soluciones mejores y proponerlas a los

pacientes de forma puntual dandole solucion a su problema mas rapidamente.

En el caso del area de bioingenieria, la solucion de una protesis de cadera con la
incorporacion de esta tecnologia, se propone para futuras investigaciones sobre diversas
aplicaciones biomédicas que requieran una solucién eficaz al alcance de todos sin tantos
requerimientos computacionales, siendo esta una manera mas accesible de obtener
soluciones a problemas y mas econdmica, situdndonos en el momento revolucionario

tecnologico actual de competicién mundial.

1.3. HIPOTESIS

El disefio de una protesis ligera que presenta un peso aproximado al hueso podria reducir la
reabsorcion dsea que tienden a inducir las protesis tradicionales. Es por ello que un estudio
numérico mediante el método de elementos finitos acoplado a un modelo de reabsorcién dsea
es el mas adecuado para analizar el comportamiento que tienen las protesis de Ti-6Al-4V

para mejorar el disefio de prétesis femorales.

1.4. OBJETIVO GENERAL

Desarrollar un disefio de una protesis de cadera mediante el modelado solido y el analisis por

elementos finitos en la nube.

1.4.1.0BJETIVOS PARTICULARES

» Estudiar la aplicabilidad del modelado solido al disefio de protesis de cadera en la
nube mediante la plataforma ONSHAPE.
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» Evaluar la viabilidad de implementacion del método de elementos finitos en la nube
mediante la plataforma SIMSCALE.

1.5. APORTACIONES ESPERADAS

Dentro de las aportaciones que se pueden esperar del desarrollo de esta tesis estan:

» Redisefiar un modelo de protesis de menor peso que las protesis tradicionales y
mejorar su desempefio

> Empleo de cementos 0seos para la fijacion de la protesis al hueso.

1.6. METODOLOGIA GENERAL

De manera general la metodologia a seguir se basé en una recopilacion exhaustiva de material
bibliografico de los avances en el desarrollo de prétesis, las complicaciones de las
implantaciones, enfermedades, problemas de reabsorcion etc. con el propdsito de establecer
el estado del arte y poder establecer las contribuciones al mismo. Se parte de un modelo de
prototipo de protesis realizado anteriormente donde en los resultados finales del proceso de
disefio y analisis biomecanico se detectd que el modelo requeria un remodelado en la zona

del cuello femoral ya que esta representaba una zona de riesgo y de posible fractura.

Para el redisefio de la protesis se parametrizaron las geometrias que componen la zona de
riesgo detectada anteriormente (cuello femoral), tomando como base las geometrias que
componen el modelo de proétesis inicial, mismas que fueron creadas a partir del
dimensionamiento del hueso femoral obtenido con las imagenes médicas. Posteriormente se
evalud la resistencia de los modelos resultantes de la prétesis por elemento finito. En la
Figura 1 se puede observar que el proceso de redisefio estuvo ligado con el estudio numérico
ya que se obtuvieron diversos modelos que fueron probados bajo diferentes actividades, para

evaluar su resistencia mecanica.

El redisefio se la protesis se realiz6 en ONSHAPE, un software de modelado solido en la

nube; y para el analisis de elemento finito se utiliz6 SIMSCALE, un software de andlisis por
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elementos finitos en la nube. La implementacion del modelo de reabsorcidn dsea se realizo
en el software de simulacion multifisica, COMSOL MULTIPHYSICS.

Finalmente, se analizaron los resultados obtenidos y se hizo una comparacion de los diversos
modelos de proétesis propuestos mediante los criterios de falla de Von Mises y el modelo de
reabsorcion 6sea de Hanna Isaksson. Lo anterior se aplicé con la finalidad de identificar la

viabilidad de los modelos propuestos para una posterior aplicacion clinica.

En la Figura 1 se muestra de forma esquematica las cuatro etapas en las que se realiz6 este
trabajo, destacando que las etapas dos y tres, ademas de estar relacionadas entre si,

conllevaron a la mayor carga de trabajo.

ETAPA 1
Investizacdion hibliografica y de

informadon

ETAPRA 2
SR
Redisefio de protesis y disenio

&) onshape de cemento

ETAPA 3

Anzlisis biomecanico
Ll

ETnPA S

E?[ Analisis d= resuftados y compars-
= cion

Figura 1 Metodologia general implementada.
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CAPITULO 2. MARCO TEORICO

2.1. INTRODUCCION

Como todo tema, para poder estar situados en este presente, es necesario echar un vistazo a
la evolucion que ha tenido este caso de estudio, desde los primeros surgimientos de la
artroplastia total o parcial de cadera, que surgieron con la inquietud de una 0 mas personas
de encontrar una solucion a los problemas recurrente de la cadera generalmente fracturas o
desgaste, el cual ha tenido un aumento considerable de las personas con este padecimiento,
a lo cual propusieron la sustitucién de la cadera lesionada por un elemento artificial haciendo

uso de diferentes materiales (unos con mayor éxito que otros).

El dolor articular en la cadera es un sintoma prevalente y una causa significativa de limitacion
funcional en el adulto joven y el adulto mayor. Estudios de corte transversal en Estados
Unidos de Norteamérica, han reportado la prevalencia de coxalgia hasta del 19.2 % en los
pacientes adultos mayores de 65 afios. Otras estimaciones han documentado que hasta el 40%
de los adultos mayores de 64 afos en Inglaterra manifiestan dolor articular en cadera o rodilla
secundarios a patologia inflamatoria; es un sintoma detras del cual se esconden un amplio
espectro de condiciones clinicas, entre estas osteoartrosis de la cadera, secuelas por
deformidad congénita, secuelas de osteonecrosis, lesiones traumaticas, infecciones
osteoarticulares, entre otros, por lo cual la cirugia ortopédica ha evolucionado a lo largo de
los afios para proveer a los pacientes mejoria clinica en términos de dolor, movilidad,

discapacidad fisica y calidad de vida [3].

La artroplastia de cadera es uno de los procedimientos mas cominmente usados, y se refiere
al reemplazo de la articulacion completa o parcial de la cadera por un implante protésico y

podemos agruparlas en dos grupos:

. La hemiartroplastia que comprende el reemplazo de la cabeza del fémur por una
prétesis, al mismo tiempo que se retiene el acetdbulo natural y el cartilago

acetabular.

U.M.S.N.H. ING. ITZEL SALGADO LOPEZ



Maestria en Gencias de Ingenieria Mecanica

. Y el reemplazo total de cadera o artroplastia total de cadera (ATC) comprende

el reemplazo del acetdbulo ademas de la cabeza del fémur.

La descripcion fisica genéricamente conocida de una protesis de cadera para artroplastia total
de cadera, cementada o no, comprende fundamentalmente dos partes, respectivamente un
elemento femoral o véstago, destinado a ser insertado en el canal medular del fémur a
sustituir y, que lleva en su extremo libre una cabeza esférica y un cotilo colocado al nivel de
la cavidad cotiloidea de la pala iliaca o acetabulo de la articulacion considerada y destinada
a recibir la cabeza esférica de dicho elemento femoral. Mas precisamente, este cotilo esta

formado por dos partes distintas:

. Una ctpula denominada de “soporte”, destinada a ser insertada en la cavidad
cotiloidea de la pala iliaca.

. Un nucleo o implante denominado “de rozamiento”, destinado a insertarse en
la cUpula de soporte y, cuya cara interna de forma semiesférica esté destinada a

recibir la cabeza esférica del elemento femoral [4].

Estas protesis deben soportar los esfuerzos en actividades normales, caminar o subir
escaleras, las cuales supera cuatro veces el peso corporal del individuo implantado y en

algunos casos 10 veces, por ejemplo, ante un tropezon.

Desafortunadamente si se produce una fisura en la protesis, el organismo no va a poder
repararla, y la fisura seguira creciendo hasta la falla total de la protesis. Por consecuencia,
para el desarrollo de las protesis, se hace necesario usar metales, ceramicas, polietilenos u
otros materiales de alta resistencia, pero también deben cumplir otra condicion, y es que sean
compatibles con el propio organismo, lo que llamamos biocompatibilidad. Los materiales
desarrollados para implantes protésicos son validados por normas o estandares, como las
publicadas por la American Society for Testing and Materials (ASTM) y la International
Standards Organization (ISO). Estas normas o procedimientos recomendados cubren
propiedades fisicas y quimicas basicas las cuales estan en permanente desarrollo para ayudar
a guiar a la industria en la fabricacion de los implantes ortopédicos apoyados por los

organismaos cientificos, técnicos y juridicos.
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Ademas, los liquidos del organismo son muy corrosivos Yy la corrosion del implante presenta
dos inconvenientes principales, el primero es que esa corrosion debilita la pieza y el segundo
es que el material disuelto (en forma de iones) puede ser perjudicial para el organismo, con
riesgo de aparicion de complicaciones o tumores cancerigenos. Las caracteristicas mecanicas
de los vastagos son otro punto importante en el disefio y de las aleaciones de titanio la mas
utilizada es la aleacion de titanio, aluminio y vanadio (Ti6Al4V). Esta presenta excelente
resistencia a la corrosién, es altamente biocompatible y el mdédulo de elasticidad es
aproximadamente la mitad que otras aleaciones, por lo que transmiten mejor la carga al hueso
y disminuyen el efecto de stress. Las aleaciones de titanio permiten recubrimientos con bolas
o mallas que favorecen la osteointegracion (fijacién secundaria), con uso de surcos
longitudinales profundos para reducir la rigidez torsional y la resistencia a la torsion. Las
aleaciones de tantalio, relativamente nuevas en implantes articulares, presentan propiedades
similares al titanio; elevada biocompatibilidad y un médulo de elasticidad menor que las
aleaciones de acero y cromo-cobalto, pero su superficie permite una mayor porosidad, lo que
favorece la penetracion 6sea, es decir mayor osteointegracion. Hoy se utiliza principalmente
en el componente acetabular de prétesis de cadera para implantes en pacientes jévenes con
el objeto de conseguir un mejor anclaje de la prétesis y una menor tasa de aflojamiento. Su

uso esta aumentando, aunque se ve limitado por su alto precio.

En el implante de las protesis se busca limitar el movimiento relativo del implante, que se
entiende como el desplazamiento reversible de un implante rigido frente a un hueso, menos
rigido y que se produce por la deformacion elastica del hueso sometido a la compresion. Se

puede disminuir este movimiento relativo mediante las siguientes opciones:

. Reduciendo la deformacion eléstica del hueso (menor carga).

. Utilizando implantes més ajustados al hueso.

. Colocacién de los implantes situados lo mas cerca posible del eje del hueso.

. Mediante implantes mas elasticos para adaptarse a la deformacion del hueso y

seguirlo dentro de sus posibilidades elasticas.

En la practica clinica habitual se debe buscar un contacto perfecto entre el implante y el hueso

sin tejido de interposicién, es decir, un paso a través del punto neutro compensado o limite
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de compensacion. Luego interesa que el limite de compensacion sea lo mas amplio posible y
donde un contacto total alrededor de todo el implante va a ser poco probable. Por eso la rotura
de una protesis diafisaria se produce siempre cerca del limite de compensacion y una protesis
acetabular hemisférica elastica tendra siempre un limite de compensacion mas amplio que
otra rigida. Por supuesto, un limite de compensacidn estrecho con sobrecarga conducira mas
rapidamente a la inestabilidad que en el caso de un limite de compensacion amplio. La rigidez
del implante es otro factor fundamental a considerar, por lo que es conveniente colocar un
implante resistente pero no tan rigido, ni tan elastico, tal que permita que las cargas se
transmitan al cemento y de ahi al hueso de la manera mas natural posible, ya que una
adecuada transferencia de cargas al fémur proporciona un estimulo fisiol6gico para mantener
la masa Gsea y prevenir la osteoporosis por desuso. Un vastago largo y rigido fijado con
firmeza en la diéfisis proximal del fémur mediante cemento o superficie porosa reduce la
carga en el hueso y en el cemento del tercio proximal del fémur, lo que puede producir una
proteccion considerable frente a la carga y remodelacion 6sea por reabsorcion de esta region
del fémur [4].

Los desarrollos de los materiales han permitido realizar diferentes combinaciones entre ellos,
con el objetivo de optimizar sus comportamientos en servicio, haciendo que los disefios sean
maés duraderos y mas confiables [2]. Las exigencias basicas de todos los materiales utilizados
en un disefio funcional son su alta estabilidad mecanica y quimica, no tener actividad
trombogénica, carcinogénica, hemolitica o alergénica, entre otras y ser facilmente
esterilizable en un medio que no deteriore sus propiedades. A continuacion, se enumeran

requerimientos especificos de los diversos elementos de una proétesis total de cadera: [5]
» Material del vastago
a) Alta resistencia mecanica.
b) Alta resistencia a la corrosion.
c) Altatenacidad a la fractura.

d) Rugosidad para facilitar adherencia a un revestimiento que asegure a su vez, su

adherencia al hueso cortical, mejorando el esfuerzo de corte en dicha interfase.
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9)
h)

)

K)

Material de la cabeza esférica

Alta resistencia mecanica.

Muy alta dureza.

Alta esfericidad.

Gran inercia quimica a los liquidos sinoviales.

No permitir la corrosion (generada por celdas de concentracion, por hendiduras
o por par galvanico) en la parte de contacto entre este elemento y el material del

vastago

Acabado espejo para minimizar friccion entre este elemento y el acetabulo.

» Material del acetdbulo

a)
b)
c)
d)
e)
f)

9)
h)

Bajo coeficiente de friccidn entre esta parte y la cabeza esférica.

Alta capacidad de carga.

Alta resistencia a la corrosion.

Alta resistencia al desgaste.

Alta esfericidad.

Disefio adecuado para prevenir desprendimiento de la cabeza esférica.
Acabado espejo para minimizar friccion.

Aseguramiento éptimo para eliminar micromovimientos[5] .

2.2. TIPOS DE PROTESIS DE CADERA

La artroplastia de cadera es uno de los procedimientos mas cominmente usados y se refiere

al reemplazo de la articulacion completa o parcial de la cadera por un implante protésico.
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2.2.1 Artroplastia total de cadera cementada

Asi la artroplastia total de cadera cementada, por mejora de la técnica de cementacion, se ha
convertido en un procedimiento seguro y reproducible, tal que actualmente hay resultados a
largo plazo de disefios tradicionales como la protesis de Charnley [6]. Y para el caso de la
fijacién del implante femoral o vastago, cuando se logra un manto de cemento adecuado, se
puede obtener resultados con permanencia del implante de hasta el 90% a 20 afios,
particularmente se tienen datos del vastago Exete con tasas de supervivencia a 10 afios del
100%. 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 duracion del par

articular protésico que ha evolucionado: [7]

. La fijacion de los implantes, la superficie articular

. Y el abordaje quirurgico.

~ 2

}' ,

Figura 2 Artroplastia total de cadera cementada [8]

En cuanto a la fijacion de los implantes cementados se considera que el manto de cemento
es adecuado cuando se envuelve con un espesor de 1.5 - 2 mm el implante femoral dentro del
canal, sin grietas o defectos de llenado en la interfaz cemento-hueso, cemento-implante o en
su espesor. EI manto de cemento debe situarse hasta 1 cm por debajo de la punta del implante
femoral. Y para lograr un correcto manto de cemento, la técnica de cementacion debe ser
adecuada y precisa; lo mas importante: oclusion o taponamiento del canal femoral
aproximadamente 1 cm por debajo de la posicion de la punta del implante femoral;
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presurizacion del cemento dentro del canal femoral, e introduccidn del vastago femoral en el
centro del canal presurizado. Se debe ocluir de manera efectiva el canal porque si no ocurre
un flujo libre del cemento distal y acaba en un manto de cemento inadecuado, con migracién
distal excesiva. Para la oclusién 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). 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 lo colocacion de los implantes femorales, se debe obtener una superficie dsea
seca y sin coagulos en el acetabulo para la adecuada fijacion del cemento, y como se ha
indicado, los implantes acetabulares cementados cuentan con espaciadores para lograr un
manto homogéneo alrededor de ellos. Ademas, el cemento 6seo plantea los problemas de la

suficiencia mecéanica y de la tolerancia biologica. [4].

Hay tres factores que determinan la tolerancia bioldgica del cemento: La magnitud de la
emision térmica en la polimerizacion, la liberacion del mondmero que es tdxico para los
tejidos y las reacciones alérgicas teéricamente posibles. Ha habido cambios en los disefios y
materiales de las diferentes prétesis, pero no ha habido sustanciales cambios en el cemento.
Y es que el cemento estd compuesto por polimetilmetacrilato (PMMA). EI cemento actual es
el de los llamados de cuarta generacion, e incluye una preparacion del cemento al vacio (para
evitar la existencia de burbujas de aire). Algunos cementos incorporan un componente
antibiotico, siendo usados sobre todo en revisiones y demostrando tener una relacion alta

entre el costo-funcionalidad.

En contraposicidn, el uso del cemento, debido a sus caracteristicas bioldgicas y mecanicas

ante los esfuerzos de tension, da lugar a una problematica especifica y a veces de dificil
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control dado que es un material interpuesto entre tejido vivo y protesis de cadera, tal que
tendremos: [4]

El problema de la insuficiencia mecanica: Las complicaciones de las protesis totales
cementadas se deben ante todo a la eleccién del implante incorrecto y a técnicas de
implantacién inadecuadas. Aqui puede desempefiar un papel importante la insuficiencia
mecanica, que no la bioldgica del cemento. Segun la localizacion, el cemento se vera
sometido a compresion, tension o esfuerzo cortante. A menudo, se alternan la compresion y
la tension porque lo que se exige de él es una resistencia constante a la fatiga. EI mddulo de
elasticidad del cemento se encuentra entre los 300 kPa/mm?, y, por tanto, por encima del
maodulo del polietileno, aproximadamente al nivel del hueso esponjoso y unas 10 veces por
debajo de la cortical. Asi el peso corporal, la rigidez de la pelvis y la rigidez y resistencia del
lecho dseo de la ctpula determinan el tamafio de la superficie que soporta la presion, en cuya
region puede predominar un paso de punto neutro compensado debido a la elasticidad del
conjunto cemento-polietileno, ya fuera de esta zona se produce un paso de punto neutro
descompensado, o sea, unos movimientos relativos de reabsorcion del anclaje 6seo y
formacion de una membrana de tejido conjuntivo. Dada la deformacion elastica del hueso
sometido a la carga y a la elasticidad del cemento se consigue absorber una parte del
movimiento relativo que puede esperarse por la diferencia de rigidez entre las partes,
manteniéndose la capacidad de deformacion elastica y plastica por debajo del limite de
fractura y determinada por la capacidad de absorcion de energia del cemento. Luego una

suficiencia mecénica a largo plazo sélo se puede esperar de un anclaje del cemento

homogéneo.
. Consecuencias particulares del cemento en el sitio de su implantacion.
. Disrupcion de la estructura de superficie del implante de cemento por deplecion

monomérica. Debido a que el cemento se convierte en una pasta tras batirlo y
debe insertarse en el lecho 6seo en estado liquido 0 como maximo en estado
facilmente maleable. La polimerizaciéon del monémero todavia no se ha
completado en este punto y algunos monomeros libres todavia estan presentes,
estos tienen una gran afinidad por la grasa 0 materia organica que la contenga,

lo que hace que estas particulas se disuelvan hacia fuera de las capas
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superficiales del cemento dentro de este tipo de materia. La capa de cemento
contacta con el tejido quedandose sin mondémeros, por lo que no hay suficientes
mondmeros para unirse al polvo de polimeros. Los granos de polvo se aislan o
permanecen en contacto con la mayor parte de la masa de cemento mediante
estrechos puentes. El resultado es la disrupcion de la estructura de la superficie
del cemento, que equivale a un aflojamiento mecanico. Bajo cargas funcionales
de la interfase entre el cemento y el hueso, los granos individuales o
conglomerados de polvo de cemento pueden derrumbarse y originar el inicio de
la fragmentacion del cemento.

Necrosis alrededor del cemento: El calor generado durante la polimerizacion
del mondmero (més de 56°C) se conduce a los tejidos circundantes y el
mondmero que se desprende del cemento es ademas citotdxico. Por lo que
aparte del inevitable trastorno de la circulacion sanguinea, como resultado de la
preparacion del lecho para el implante, el calor de la polimerizacion y la
toxicidad del mondmero contribuyen a la formacion de areas de necrosis en la
médula 6sea adyacente y en el hueso en su interfase con el cemento. Como parte
de un proceso de curacion, estas areas de necrosis se reemplazan por nueva
médula dsea vital, nuevo tejido 6seo y tejido conectivo.

Contraccion o encogimiento de la polimerizacion: De manera opuesta a lo
afirmado por Charnley [4] en cuanto a que el cemento se expande en el lecho
del implante, lo que realmente se produce es una contraccion al endurecerse el
monomero por la polimerizacién. Esta disminucion es relativamente pequefia,
pero puede llevar a la formacion de una estrecha separacion o fisuracion de la
interfase entre el cemento y el hueso, con la reduccion del esperado contacto
intimo. El fendmeno de la polimerizacion esté ligado de forma inevitable a una
pérdida de volumen. Esta pérdida sera pequefia si hay suficiente liberacion del
calor. Tenemos pues un doble interés en querer obtener unas capas de cemento
relativamente finas, porque su menor disminucion de volumen no se debe
solamente a razones de proporcionalidad, sino que también a la optimizacién

en la liberacion del calor que es mejor cuanto mas fina es la capa de cemento.
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Debemos tener en cuenta las siguientes consideraciones que afectan a las propiedades del

cemento:

U.M.S.N.H.

Inclusiones liquidas, aire y/o sangre en el cemento: Los pliegues y las
laminaciones del hueso junto con la sangre no afectan de manera adversa a la
fuerza de unién y de compresion del implante de cemento. Pero inclusiones
importantes de aire, sangre y otros liquidos reducen la fuerza mecénica del
cemento, si no pueden escapar. Esto se puede evitar con un drenaje efectivo.
Conversion del lecho del implante: con la implantacién de la prétesis, la médula
Osea y el tejido G6seo adyacente al cemento mueren. El tejido necrético
inmediatamente se va reemplazando por tejido vital. La cavidad medular se
rellena con médula Gsea, con neovasos. El hueso necrético se sustituye por
hueso nuevo, pero no llega a la interfase con el cemento en todas las areas, de
forma que una vez que todo el hueso nuevo se forma el soporte que proporciona
es menor que el que habia inmediatamente tras la implantacion. En cambio, la
médula 6sea y el hueso estan separados del cemento por una capa de tejido
conectivo que tiene un grosor variable y de manera intermitente presenta células
gigantes de cuerpo extrafio.

Pueden formarse microfisuras bajo cargas funcionales empezando desde la
periferia de granos de polimeros individuales, burbujas de aire o inclusiones del
medio de contraste en la interfase del cemento y el tejido. Estas fisuras se
propagan en continuos canales desplazandose en la red de la matriz
secundariamente polimerizada. El resultado es la fragmentacion del manto de
cemento de forma progresiva con el tiempo. Las células y el tejido conectivo
crecen dentro de las grietas y segun éstas van creciendo la funcién de soporte
del cemento para la protesis a la que esté sirviendo de anclaje se va perdiendo.
La posterior fragmentacion puede desencadenar una reaccion de cuerpo extrafio
por parte de las particulas liberadas en la interfase cemento-protesis, que se
acompafia de formacion de granulomas y ostedlisis.

Aparicion de separacion y fracturas del manto de cemento: el manto de cemento

alrededor de la protesis tiene un mddulo de elasticidad mucho maés bajo que el
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metal, especialmente las superaleaciones. Las fuerzas axiales y torsionales
actlan sobre la protesis para desplazarla del cemento, sobre todo en las zonas
proximales (1 y 7 de Gruen) donde el hueso es mas débil. La respuesta de estas
fuerzas es bastante variable y depende de factores como la forma, tamafio y
acabado de la superficie del implante. EI manto de cemento es especialmente
vulnerable en aquellos sitios donde las fuerzas tensiles son altas, como en la
zona lateral (carga en varo) y anterior (carga torsional). Se pueden desarrollar
grandes grietas en estas areas que son visibles en las radiografias simples. La
pérdida de contacto intimo entre la superficie del metal y el cemento se
denomina separacion (“debonding”). El movimiento dentro del manto de
cemento causa desgaste por abrasion. Otra manera de entender este fenémeno
es conociendo que las cargas axiales causan un alto estrés en el cemento, y que
en cambio actla como fuerzas tensiles. Cuando la parte externa de la capa de
cemento se encuentra firmemente contenida y agarrada por el lecho 6seo estas
fuerzas pueden dirigirse directamente al hueso y compensar las debiles
propiedades tensiles del mismo, sin embargo, si la estructura circundante al
cemento se sustituye por tejido conectivo de barrera, el cemento no puede
soportar las fuerzas tensiles y se rompe, entonces las fracturas se producen en
el cemento y la protesis se afloja. En estudios de revisiones y en autopsias de
protesis cementadas se evidencio que en 100% de las autopsias y 92% de las
revisiones habia fenomenos de “debonding” o separacion del cemento. Y en el
85% de los especimenes habia fracturas en el cemento, aln a pesar de que las
fuerzas predominantes son longitudinales, siendo en el 49% de los casos las
fracturas horizontales. Ademas, la formacion de grietas era contigua a defectos
del cemento y/o al final proximal del manto del cemento y se producian de

diferentes longitudes.

Un fendmeno especialmente importante es el causado por la torsion del tallo endoprotésico
dentro del cemento debido a las fuerzas tensiles de torsion que el vastago somete al cemento

y que acaban en lo que se ha venido denominando la cascada de aflojamiento, siendo la
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duracion de la cascada de aflojamiento muy variable. Asi Koster [4] identifico dicho proceso

de aflojamiento en estadios explicandolos segun la siguiente secuencia:

. Separacion (debonding.).

. Desarrollo de fisuras y fracturas en el manto del cemento.

. Crecimiento del tejido conectivo desde el lecho 6seo hacia el interior de las
grietas y extension a la interfase entre vastago y cemento.

. Pérdida de anclaje del manto de cemento en el hueso, lo que lleva al
aflojamiento de toda la protesis. Sin embargo, en la practica, tenemos que tener

en cuenta los siguientes efectos en las propiedades del cemento:

1. Pérdida de volumen por polimerizacion.

2. Pérdida de la resistencia. Cuanto mas homogéneo, mas resistente.

3. Fragilizacion por el paso del tiempo. Esto hace que su capacidad para absorber
energia y por lo tanto carga dindmica disminuya.

4. Dependencia de la temperatura ambiente. Segun la temperatura ambiente, el cemento
tarda mas o menos en endurecerse. A 20°C se endurece en 9 minutos.

5. Liberacion de calor. El calor de polimerizacién no es tan perjudicial para el hueso
como se podria esperar de las temperaturas medidas “in-Vitro”.

6. Liberacién de mondmeros. La importancia practica de la liberacion de monémeros
sigue sujeta a discusion, sin embargo, es un hecho que el monémero es toxico para
los tejidos.

7. Desintegracion del cemento, por trastornos mecanicos en la fase tardia del gel.

Los vastagos cementados suelen estar fabricados de aleaciones especiales de alta resistencia.
En la mayoria se prefiere una aleacion de cromo-cobalto debido a que su modulo de
elasticidad al ser mas alto puede reducir las cargas dentro del manto de cemento proximal.
La seccion proximal debe tener un borde medial ancho y preferiblemente un borde lateral
mas amplio para producir una fuerza de compresion en el manto de cemento proximal. Los
bordes afilados producen zonas de concentracion de presion local que pueden iniciar la

fractura del manto de cemento y por tanto deben ser evitados. Un collar ayuda a determinar
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la profundidad de la insercion y puede disminuir la reabsorcién de hueso en la zona medial

del cuello.

Diversos estudios [4] apuntan a que el fracaso de los vastagos cementados se inicia en la
interfase protesis-cemento, con separacion y fractura subsiguiente del cemento. La union de
esta interfase se puede mejorar con varios tipos de macrotexturizacion superficial y mediante
revestimiento previo de la porcion proximal del vastago con polimetilmetacrilato (PMMA)
que se une quimicamente al manto del cemento. Las formas no circulares, como un
rectangulo redondeado o una elipse, y las irregularidades superficiales, como los surcos o
ranuras longitudinales, mejoran también la estabilidad rotacional del véstago dentro del
cemento. Si se produce separacién un vastago con superficie rugosa o texturizada generara
mas detritus con el movimiento que un vastago de superficie lisa pulida. En distintos estudios
de comparacion entre vastagos mates y pulidos se ha visto que estos ultimos se han aflojado
menos que lo mates, por lo tanto, ha renacido el interés por el uso de vastagos pulidos para
las aplicaciones con cemento, incluso sin collar para permitir una pequefia cantidad de

hundimiento y mantener la fuerza de compresién dentro del manto de cemento.

Los requisitos que debemos exigir de un vastago cementado, ver Figura 5, desde el punto de

vista biomecanico son: [4]

1. Posicién definitiva en el tubo dseo bajo carga previa.

2. Reduccion del movimiento relativo por aproximacion 6ptima de los ejes del implante
y del hueso.

3. Longitud del vastago de la prétesis lo mas pequefia posible para disminuir el
movimiento relativo, limitar en menor grado el juego fisiologico de la diafisis. Su
estructura proporciona ventaja en el caso de una eventual reoperacion.

4. Ausencia del tradicional collar de la protesis: éste es el factor perturbador del bloqueo

en el tubo cortical que es el productor de carga previa.

En el caso de los componentes acetabulares cementados, las cupulas de polietileno originales
eran de pared gruesa, con surcos en la superficie externa para aumentar la estabilidad del
cemento y marcadores de alambre para su evaluacién radiogréafica. Los disefios mas recientes

incorporan modificaciones como separadores para el cemento o pestafias para facilitar su
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presurizacion. A pesar de estos avances su supervivencia no ha aumentado. En consecuencia,
se ha tendido a la no cementacion del cotilo en pacientes jovenes y activos. La fijacion
cementada del acetdbulo es satisfactoria para pacientes ancianos, con pocas demandas
funcionales, la simplicidad y el bajo coste de los componentes fabricados totalmente de
polietileno los convierten en una opcion atractiva para esta poblacion. La fijacion acetabular
con cemento se usa también en algunas reconstrucciones de tumores y cuando las
circunstancias quirdrgicas indican que no es probable la penetracién del hueso en una
superficie porosa, por ejemplo, en la artroplastia de revision cuando ha sido necesario un

injerto 6seo acetabular extenso.

Asi las condiciones para que el implante cotiloideo cementado sea estable son:

e Un anclaje suficiente en el techo cotiloideo.
e Un lecho de cemento intacto.
e Una pelvis lo suficientemente resistente como para no deformarse bajo la carga; para

ello es necesario una mineralizacién suficiente y un metabolismo éseo inalterado.

Respecto al principio de la armadura de la cupula acetabular, consiste en aprovechar las
estructuras intactas y resistentes del ilion y en destruir las presiones que actdan sobre esta
zona consiguiendo una superficie mas amplia en todos aquellos casos en los que falta una
esclerosis compacta en el techo cotiloideo. La armadura asegura la estabilidad inicial en el
polo superior de la ctpula 'y hace posible la introduccion sin trastornos del hueso trasplantado
y de cemento, ademas ayuda a combatir la reduccion de volumen por polimerizacion cuando

se emplean cantidades importantes de cemento.

Por otro lado, los resultados a largo plazo del injerto con granulos de hidroxiapatita, para la
deficiencia acetabular, en el reemplazo de cadera de revision total no son bien conocidos, sin
embargo, se han evaluado en copas acetabulares con injerto de hidroxiapatitacetabulares en
un minimo de diez afios con tasas de supervivencia fue del 74.2% (intervalo de confianza
95%). Estos resultados sugieren que los resultados a largo plazo del injerto de hidroxiapatita
con cemento son alentadores. [4]
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Pero realmente no hay evidencia de un método superior de la fijacidn en las artroplastias de
cadera y particularmente del componente acetabular, aun siendo este un procedimiento
ortopédico de mucho éxito. En osteoartrosis primaria las protesis de cadera cementadas serian
recomendables en personas con expectativa de vida corta o aquellos de mas de 60 afios, con
calidad de hueso deficiente. Por este motivo (peor calidad en la masa 6sea), en mujeres de
edad avanzada se recomienda especialmente la cementacion. Asi en revisiones sistematicas
de investigaciones que intentaban dar luz sobre la superioridad del componente acetabular
cementado sobre el no cementado, no la dejan en evidencia, tal que la recomendacion seria
que el propio cirujano ortopédico tome la decisién indicada en base a las caracteristicas de

los pacientes, conocimientos, experiencias y preferencias. [4]

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 duracion del par articular

protésico que ha evolucionado: [5], [9]

e La fijacion de los implantes, la superficie articular
e Y el abordaje quirargico. Sin embargo, se pueden presentar algunos problemas, como
los mencionados a continuacion:
» Pérdida de volumen por polimerizacion.
> Pérdida de la resistencia. Cuanto mas homogéneo, mas resistente.
> Fragilizacion por el paso del tiempo. Esto hace que su capacidad para absorber
energia y por lo tanto carga dindmica disminuya.
> Dependencia de la temperatura ambiente. Segun la temperatura ambiente, el
cemento tarda mas o menos en endurecerse. A 20°C se endurece en 9 minutos.
> Liberacion de calor. El calor de polimerizacion no es tan perjudicial para el hueso
como se podria esperar de las temperaturas medidas “in-Vitro”.
» Liberacion de mondmeros. La importancia practica de la liberacion de
monomeros sigue sujeta a discusion, sin embargo, es un hecho que el monémero

es toxico para los tejidos.
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> Desintegracion del cemento, por trastornos mecanicos en la fase tardia del gel

(51181

2.2.2 Artroplastia total de cadera no cementada

Las copas hemisféricas acetabulares no cementadas con recubrimiento texturizado de titanio
estan consideradas el estandar actual para la reconstruccion del acetabulo en artroplastia total
de cadera. Dichas copas dependen de una colocacion ajustada en el hueso acetabular para su
estabilidad inicial, la cual se puede incrementar utilizando tornillos, pernos o aletas, sin
embargo, la estabilidad del implante a largo plazo depende de la osteointegracion [2]. Tanto
los implantes femorales como los acetabulares son considerados de estabilidad bioldgica y
ambos dependen de una adecuada salud dsea del paciente para lograr dicha estabilidad a largo
plazo. Por lo general se prefiere utilizar implantes cementados para pacientes ancianos o que
presentan alguna condicion que pudiera comprometer la capacidad bioldgica para la
estabilizacion de implantes no cementados (diabetes mellitus, artritis reumatoide, lupus
eritematoso sistémico, etc.) [10]. Una de las razones por las que tipicamente se solicita
implantes cementados para pacientes ancianos, cuya expectativa de vida es menor, es el costo
de los implantes ya que tradicionalmente se ha tenido la percepcion de que los implantes
cementados son de menor costo que los no cementados. Sin embargo, cuando se hace balance
de todos los elementos requeridos para obtener mantos de cemento de buena calidad y se
considera el mayor tiempo quirargico que se requiere para esperar el fraguado del cemento,
el costo de ambas técnicas es muy similar, por lo que actualmente la decision sobre utilizar
0 no la técnica cementada depende de la experiencia del cirujano [11]. Las protesis no
cementadas implantadas con éxito deben seguir los siguientes principios: [12]

. Excelente estabilidad primaria.
. Superficies osteoinductivas u osteoconductivas.
. Rigidez adaptada del implante. Asi el vastago femoral no cementado debe

cumplir dos requisitos fundamentales, maxima estabilidad y minima rigidez.
. La estabilidad debe combatir las fuerzas de torsion que pueden desplazar el

tallo, y existe una menor estabilidad torsional si los tallos son curvos.
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. La rigidez del vastago, es decir su capacidad de deformacion bajo carga, intenta
obviar los procesos de remodelado adverso. Los vastagos largos y rigidos
producen aumento de las fuerzas aplicadas sobre el mismo, con transferencia
de la tension distal y fuerzas protectoras a nivel proximal con resorcion
periprotésica. Ademas, a mayor grosor mayor rigidez. Los tallos mas largos y
rigidos producen mayor tensiéon y por tanto mayor tendencia al aflojamiento.
La méxima diferencia en cuanto a rigidez se produce a nivel proximal y ello
explica por qué la resorcion periprotésica tiende a ocurrir mas rapida y
extensamente a nivel metafisario. EI gran relleno proximal también incrementa
la rigidez y la defensa antiestrés. La longitud 6ptima del tallo en protesis

primarias parece ser41 100-130 mm [12].

2.2.3 Artroplastia total de cadera hibrida

En el caso de la prétesis hibrida al colocarla se cementa el componente femoral y la parte
acetabular se deja sin cementar salvo casos en los que, al intervenir un hueso en mal estado,
surge alguna complicacion que exige cementacion en alguna de sus partes, que como hemos
dicho generalmente es el vastago femoral. Ambos componentes han demostrado un
porcentaje de fallos muy pequefios a diez afios [11]. Muchos son los expertos que han
analizado las variables a tener en cuenta a la hora de decidir el tipo de prétesis de cadera,
sobre todo en enfermos de osteoartrosis, y las mismas serian: edad, expectativa de vida y
calidad de la masa 6sea, y s6lo en edades avanzadas se podria tener en cuenta el sexo. En los
recambios no se necesitaria tener en cuenta ni edad ni sexo. En osteoartrosis primaria las
prétesis de cadera cementadas serian recomendables en personas con expectativa de vida
corta 0 aquellos de méas de 60 afios, con calidad de hueso deficiente. Por este motivo (peor
calidad en la masa 0sea), en mujeres de edad avanzada se recomienda especialmente la

cementacion.

El uso de hibridos en el medio actual se suele reservar a casos en los que, al intervenir un
hueso en mal estado, surge alguna complicacién que exige cementacién en alguna de sus
partes, generalmente el vastago femoral. Asi habitualmente se encuentra indicada en
pacientes entre 60 y 70 afios con un canal femoral ancho o con formas rectas, pacientes entre
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70 y 80 afios y pacientes mayores de 80 afios con buena calidad de vida muy activos y con
buena calidad dsea. Al tratar de los recambios de protesis de cadera se sugiere que, si la lesion
Osea fuera minima, la decision se tomase igual que se fuese una sustitucion primaria [5]. La
artroplastia total de cadera (o sustitucién protésica de cadera), se ha convertido en una de las
técnicas quirdrgicas que con mayor frecuencia se realiza dentro de la practica diaria de la
cirugia ortopédica. Hasta hace unos afios, una sustitucion protésica de cadera realizada
mediante una técnica convencional a través de cualquiera de las vias de abordaje suponia la
realizacion de una incision para insertar la protesis de 15 cm 0 mas, con una severa agresion
a los planos musculares y fasciales. Las técnicas convencionales conllevan un postoperatorio
largo y doloroso, asi como un periodo de rehabilitacion extenso [13][2]. El estudio de las
prétesis de cadera ha sido una de las principales investigaciones de la biomecéanica. Sin
embargo, las comparaciones de las prétesis convencionales con las minimamente invasivas
desde un punto de vista numérico-analitico no han sido muy estudiadas. Por ello se ha
analizado de forma mas detallada, el comportamiento mecanico de una prétesis minimamente

invasiva frente a una convencional [14].

2.3. ANATOMIA DE LA CADERA

La cadera o la unién coxofemoral es la unién entre el tronco y el sistema locomotor del cuerpo

humano, relacionando el fémur con el hueso coxal y sus funciones principales son:

e Soportar el peso corporal

e Orientar el fémur en todas las direcciones posibles

Para facilitar el estudio, el cuerpo humano se considera en cierta posicion de referencia, la
cual consta de la postura erecta o en pie del cuerpo, de frente a nosotros, con las extremidades
superiores pendientes a los lados del tronco y con las palmas de las manos hacia delante; las
extremidades inferiores juntas, hacia delante y la cabeza hacia con la mirada hacia enfrente.
En estas condiciones se mostraran a nuestra consideracion los siguientes planos que limitan

partes correspondientes del cuerpo, a saber:

e El plano transversal es el que divide la parte superior de la inferior, nuestro interés en

este plano se sitda justo donde se ubica la unién coxofemoral.
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e El plano sagital divide el cuerpo humano en izquierda y derecha, en nuestro caso de
estudio divide la unién coxofemoral izquierda y union coxofemoral derechay el plano
que divide en anterior (ventral) y posterior (dorsal) es el frontal, que en nuestro
enfoque nos permitird identificar los musculos, articulaciones etc. que tienen accion

en esta cara (como en las otras) para el posterior analisis biomecanico de la protesis.

La identificacion de los planos anatémicos es de importancia, ya que los modelos a realizar
requeriran del manejo de ellos, asi como su implementacion e interpretacion de datos ya que
la cadera tiene movimiento en estos tres planos y brindan los movimientos: flexion-extension,

rotacion externa e interna y abduccién-aduccion.

Eje
vertical

Plano sagital

+— Plano coronal

Superior o

craneal Se

- transversal

>Plano
: transversal

Eje
Inferior o anteroposterior

caudal

Trasera o

dorsal ot—— = 7 derecha
lzquierda Delantera
! o ventral

Figura 3 Planimetria anatomica [2]
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Enfocandonos en el tema de la anatomia de la cadera, es importante clarificar los conceptos
que refieren a ella, entonces debemos decir que la cadera es una articulacion esférica que esta
formada por una cavidad articular llamada acetabulo, que es parte del hueso grande de la
pelvis y también la conforma la cabeza del fémur que es esferoidal situada el extremo
superior del hueso del muslo. La pelvis funge como intermediario, a través de ella se realiza
la unién del miembro superior del cuerpo humano con el miembro inferior, la cadera entonces
es la union del hueso fémur a la pelvis por medio de la cabeza femoral que embona en el

acetdbulo de la pelvis.[2]

Pelvis

Acetéabulo ‘\ '
Cabeza |

Femoral P ‘

=21 :

emur

Figura 4 Componentes principales de la unién
fémur-pelvis [45]

En la figura 5 podremos observar la posicion de los elementos principales que brindan la

articulacién de la cadera y posteriormente una breve descripcion de ellos.
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Articulacion de la Cadera
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Fémur —

Figura 5 Articulacién de la cadera [15]

El acetabulo y las superficies Oseas de la cabeza femoral estdn cubiertos con cartilago
articular, que es un tejido de caracteristica suave que reviste y amortigua los extremos de los

huesos lo que les permite moverse adecuadamente.

La membrana sinovial es otro componente de la cadera, es un tejido fino que rodea la
articulacion de la cadera esta se encarga de generar cierta cantidad de liquido lubricante del

cartilago para eliminar la friccion durante el movimiento de la cadera.

Un componente adicional son los ligamentos, que son tejidos elasticos que conectan la cabeza

femoral a la cavidad (acetabular) que le brindan la estabilidad a la articulacién.

Es importante conocer la anatomia de la cadera, ya que en nuestro analisis tendremos que
tomar en cuenta la influencia de algunos de los componentes como factores que intervienen

directamente con el caso de estudio.

2.4. HISTORIA DE LA PROTESIS DE CADERA

La especie humana ha padecido desde siempre problemas articulares degenerativos como lo
atestiguan los hallazgos paleontolégicos. Sin embargo, la historia médica para tratar la

artrosis se inicia en el siglo XIX y ha transitado por cinco grandes periodos que fueron
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marcados por hitos que transformaron la vision de su tratamiento[16]. Acorde a lo anterior,
dividimos su andlisis en las siguientes etapas: primera, la bioartroplastica; segunda, la
prealoartroplstica; tercera, la del desarrollo temprano de la aloartroplastia endoprotésica;

cuarta, la etapa de transicién entre cemento y artroplastia moderna.

2.4.1 Primera etapa. Bioartroplastica

La primera etapa ocurrio en el siglo XIX y principios del XX; la llamaremos etapa
bioartropléstica. En ella se buscaba solucionar la falta de movilidad articular, el dolor y la
discapacidad resultante en casos avanzados, utilizando recursos médico-bioldgicos no

aloartroplasticos como fueron: [16] La movilizacion forzada bajo anestesia

e Las artroplastias de interposicion bioldgica

e Las artrolisis, queilectomias y limpiezas articulares

e Las artroplastias no aloartroplésticas reconstructivas y mutilantes (artroplastias
seudoartrosicas y resecciones artroplasticas de la cabeza femoral).

Las formas de tratamiento antes mencionadas fueron utilizadas en su tiempo debido a la falta
de compresion de la naturaleza del origen del problema, a la carencia de un cabal

conocimiento de la biomecanica y al escaso desarrollo biotecnol6gico, entre otros factores.

2.4.2. Segunda etapa. Osteotomias reconstructivas no artroplasticas

Las osteotomias reconstructivas no artroplasticas deben considerarse como uno de los
grandes hitos en el tratamiento de enfermedades de la cadera. Antes de ellas los resultados
de los diferentes tipos de tratamiento fueron francamente malos. Con este tipo de
osteotomias, sobre todo las propuestas por Pauwels[16], se despertd una gran esperanza para
resolver las afectaciones coxofemorales de una manera no aloartroplastica, sobre todo en las
afecciones de naturaleza degenerativa. Estas osteotomias se describieron para el fémury para

el hueso innominado. Esta es su historia:
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2.4.2.1. Osteotomias femorales

Lorenz, Whitman, Colonna, et. al. [16], desarrollaron diversos tipos de osteotomias
femorales bajo el fundamento de utilizar el extremo femoral proximal como un véstago, cuyo
punto de apoyo se situaba en el acetabulo. Antes de la aparicion de los implantes protesicos,
estos tipos de osteotomias femorales fueron muy populares. Desafortunadamente, este tipo
de cirugias ofrecian malos resultados en movilidad, control del dolor y funcionalidad, por lo

que dejaron de usarse.

Como se ha mencionado, un hito en este tipo de tratamientos fueron las osteotomias
impulsadas por Friedrich Pauwels[16]. Este autor propuso enfrentar el problema desde un
punto de vista biomecanico, conservando, no mutilando la articulacion, sélo cambiando la
orientacion anatomica del extremo femoral proximal con una perspectiva biomecanica de

recuperacion del cartilago articular.

El recuento histérico de este tratamiento se inicia en 1935 cuando Pauwels [16] describe la
osteotomia femoral varizante que posteriormente evolucionaria a otro tipo de osteotomias
(Figura 6). Este autor fue seguido por Maquet, Bombelli, [16] (Figura 7), quienes clasificaron
y fundamentaron el tipo de osteotomia que se deberia efectuar con fuertes bases

biomecanicas.

Figura 6 Osteotomia tipo Pauwels.[16]
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Estas osteotomias poseen indudable valor en ciertos casos, pero también tienen la desventaja
de que la respuesta favorable depende de diversos factores. Destacan entre otros la etiologia,
el somatotipo que cada individuo presenta como respuesta individual ante la enfermedad, el
grado de deterioro articular y el tipo de osteotomia mas apropiada para cada caso. Por estas

dificultades sus resultados no han podido ser homogéneos, sobre todo en casos avanzados.

En Gltimas fechas y gracias al avance de las aloartroplastias endoprotésicas que ofrecen
resultados mucho mas homogéneos, ya son pocos los cirujanos que prescriben este tipo de
tratamiento como eleccion primaria para el tratamiento de la coxartrosis; sin embargo, sigue

teniendo valor en cirugia profilactica o en casos con afectaciones incipientes.

Figura 7 Osteotomia valgo extensora de R. Bombelli. [16]

2.4.2.2. Osteotomias pélvicas

Las osteotomias pélvicas fueron ideadas principalmente para resolver el grave problema de
las secuelas de una luxacion congénita de la cadera no tratada o insuficientemente tratada.
Han sido varios los autores [16] que han contribuido con su experiencia y talento ideando

diversos tipos de osteotomias (Figura 8 Figura 9). El objetivo de éstas es reorientar el
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acetabulo en relacion con la cabeza femoral, proporcionando cobertura y contencion

adecuada a la cabeza del féemur.

""" Salter
TN, Penberton
ey OSH1
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=== (Chiari
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e

Figura 9 Osteotomia de Ganz. [16]

El pionero del tratamiento con osteotomias pélvicas fue Robert Bruce Salter[17], quien en
1961 hacia un corte de osteotomia supraacetabular en cufia en nifios e introducia en ella un
injerto 6seo aut6logo tomado de la cresta iliaca para mantener la posicion del acetabulo

reorientado. Se usa como fulcro la sinfisis pabica.

La idea de reorientacidn acetabular de Salter [17] fue seguida por diversos autores. David
Hollingworth Sutherland [18] en 1977 modifico la técnica de Salter [17] al agregar al
tradicional corte supraacetabular en iliaco una osteotomia adicional cerca de la sinfisis del

pubis. LIamo a esta técnica “doble osteotomia innominada”.

Después de la innovacion de Sutherland, quien propuso una doble osteotomia, Howard H.

Steel [19] sigui6 el mismo principio, pero lo hizo efectuando una triple osteotomia,
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osteotomizando el iliaco, el isquion y el pubis separadamente. A esta técnica la llamé «triple

osteotomia innominada». Esto ocurri6 en 1973 (Figura 10).

Sl
~

Figura 10 Triple osteotomia de Steel. [16]

Mas tarde en 1981, Dietrich Tonnis [20], hizo modificaciones a la técnica de triple osteotomia
de Steel, proponiendo que los cortes de osteotomia no deben hacerse alejados de la
articulacién, sino por el contrario, lo mas cerca posible. Con esta modificacion buscd
disminuir la limitante en la movilizacion del fragmento acetabular, que era ocasionada por
los tejidos blandos que actian como una brida dificultando su movilizacién, como ocurria
con las osteotomias de Sutherland y Steel. La Ilamo «triple osteotomia yuxtaarticular»
(Figura 11).

Figura 11 Triple osteotomia yuxtaarticular de Tonnis. [16]

U.M.S.N.H. ING. ITZEL SALGADO LOPEZ



Maestria en Gencias de Ingenieria Mecanica

Desafortunadamente, en las osteotomias anteriores que cortan el hueso innominado en
diferentes partes, ya sea cerca o lejos de la articulacion, los tejidos blandos que se insertan
rodeando el acetdbulo actian como una auténtica correa o brida que limita el grado de
correccion deseada y pueden llevar a inestabilidad del fragmento acetabular libre. Otro
problema es que irrumpen la columna y muro posterior desfigurando el anillo pélvico. La
gran limitante de estas osteotomias (a excepcion de las periacetabulares que trataremos mas
adelante) es que estan disefiadas para efectuarse principalmente en nifios, ya que éstos tienen
los centros de cartilago de crecimiento abiertos en el cartilago trirradiado. Aunque se han
intentado en adultos, sus resultados a largo plazo no son los esperados. Basta con mencionar
a Peters et. al. [21], quienes siguieron a 50 pacientes adultos por un periodo de nueve afios
que habian sido osteotomizados con la técnica de Steel y encontraron una tasa de falla de
27%.

En 1955 Karl Chiari [22] ide6 una osteotomia que tiene un concepto totalmente diferente al
resto de las osteotomias existentes en esa época para el tratamiento de la displasia acetabular.
El procedimiento consiste en efectuar una osteotomia iliaca supraacetabular completa, que
permita el desplazamiento el fragmento inferior (trasfondo-cabeza) medialmente y el
superior lateralmente. Esto produce una disminucion del brazo de palanca medial y un
aumento en la cobertura a la cabeza femoral por el fragmento iliaco superior. El resto de la
pelvis queda en su lugar de origen (Figura 12). El requisito indispensable es interponer la
capsula articular entre el fragmento superior desplazado y la cabeza femoral, la cual sufriria
una metaplasia a fibrocartilago. Aunque desfigura el anillo pélvico, esta osteotomia fue muy
popular, ya que técnicamente es muy facil de hacer; sin embargo, con la aparicién de las
osteotomias periacetabulares y las prétesis de cadera practicamente se ha abandonado.
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Figura 12 Osteotomia de Chiari. [16]

Un hito en el tratamiento de la displasia acetabular en adultos con osteotomias fue el
desarrollo de las osteotomias periacetabulares sin irrupcion del anillo pélvico; los maximos

representantes en este tipo de osteotomias fueron Heins Wagner [23] y Reynold Ganz [24].

Wagner [23], en 1978 contribuyd de manera importante a este concepto con su osteotomia
esférica periacetabular. Las osteotomias periacetabulares en general tienen la enorme ventaja
de que no irrumpen la columna ni el muro posterior, dejando intacto el anillo pélvico. Por lo
anterior, es mucho mejor la estabilidad que se obtiene en el fragmento libre acetabular
osteotomizado. Otra ventaja es que se facilita el grado de cobertura de la cabeza femoral, y
ya no se tiene la limitacion de la movilizacion del fragmento acetabular al no intervenir de
manera importante los tejidos blandos. Por lo anterior, se pueden obtener mucho mejores

correcciones.

Sin duda, el que més contribuyd a la idea de las osteotomias periacetabulares fue Reynold
Ganz [24], quien describié una osteotomia periacetabular que nombré «osteotomia bernesa»
(Figura 12 y Figura 16). A esta osteotomia se le considera en la actualidad el estandar de oro
para corregir las secuelas de las displasias acetabulares. Desafortunadamente, no es de

utilidad cuando se aplica en casos avanzados de coxartrosis.
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Figura 13 Osteotomia periacetabular bernesa. [16]

Los tratamientos con osteotomias ensayados en la primera y segunda etapas de su historia
fueron ampliamente superados con el desarrollo de los procedimientos aloartroplasticos
endoprotésicos. Sin embargo, como ya se ha dicho, algunos de estos tratamientos (en especial
las osteotomias periacetabulares en adultos) funcionan mejor en etapas tempranas de la
enfermedad y aln son muy utilizados. El resto de las osteotomias no periacetabulares
actualmente se prescriben en forma muy limitada en adultos, sobre todo cuando padecen

afectaciones avanzadas.

2.4.3 Tercera etapa. Desarrollo temprano de la artroplastia protésica

A esta etapa la llamaremos «del desarrollo temprano de la artroplastia» y tiene lugar a finales
del siglo XIX. Esta etapa se caracteriza por utilizar materiales extrafios (aloartroplasticos)
para interponerlos en la articulacién; en un inicio se utilizé6 madera, caucho, marfil y vidrio.
La madera nunca se interpuso en la articulacion de cadera, sdlo se emple6 en la articulacion
temporomandibular. En 1919 Relbet [25], utiliz6 material de interposicion de caucho
reforzado en cadera; por su parte Gluck [26]en 1890 utilizé el marfil; Smith-Petersen [27],

en 1948 y los hermanos Robert y Jean Judet [28], en 1950 usaron el vidrio.

Entre los afios 1923 y 1938, Marius Nygaard Smith-Petersen y colegas [29] buscaron

materiales mas resistentes a la fractura, ya que, aunque el vidrio comdn es muy
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biocompatible, desafortunadamente es muy fragil. En su busqueda usaron vidrios mas
resistentes, por ejemplo, el Pyrex. También trataron con materiales poliméricos tales como
el celuloide, el fenolformaldehido o baquelita y la formica. Con estos materiales los
resultados fueron poco satisfactorios, ya que, aunque mas resistentes, ocasionaban severas

reacciones adversas locales.

Un hito en la historia de las artroplastias endoprotéticas acontecié en 1937 cuando Venable
y colaboradores [30] publicaron un estudio en el que analizaron por primera vez de manera
sistematica el comportamiento electrolitico sobre el hueso y tejidos blandos de diversos
metales puros (aluminio, cobre, hierro, niquel, plomo, oro, magnesio, plata, acero inoxidable)
y de otras aleaciones. Estos autores concluyeron que la aleacion de cobalto (65%), cromo
(30%) y molibdeno (5%) (registrado con el nombre de Vitallium) fue superior a los otros
materiales metalicos estudiados en cuanto a biocompatibilidad, resistencia a la corrosion,
propiedades mecénicas y ausencia de reacciones adversas en tejidos periprotésicos.
Asimismo, establecieron los estandares que deberian poseer futuras aleaciones metélicas para
ser usadas en cirugia articular y en otros tipos de implantes. Dos afios después Venable,
trabajando en compafia de Harold Bohlman [16], disefia un implante para reemplazar la
cabeza femoral (no sélo recubrirla) uniéndola a un pequefio clavo intramedular, siendo ambos

los pioneros de las actuales hemiartroplastias.

Figura 14 A) Copa de resuperficializacion de Smith-Petersen. B) Copa de resuperficializacion de Otto
E. Aufranc. [16]
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Gracias a las aportaciones de Venable y colaboradores [30] surgio la idea de una copa
metélica para recubrir la cabeza femoral. Aunque se le atribuye a Marius Nygaard «Mads»
Smith-Petersen [27], el inicio de la aplicacion clinica de este importante paso (Figura 14 A)
es Rehn [31], quien afios atras, en 1930, probablemente efectud la primera artroplastia de
interposicién de este tipo. Sin embargo, debe reconocerse que Smith-Petersen [29]fue quien
popularizo la técnica de artroplastia de interposicion (Figura 15). Este hecho dio origen a la

etapa del desarrollo temprano de la aloartroplastia no cementada entre los afios 40 y 50.

Figura 15 Prdtesis de Willes (primera protesis total metal-metal). [16]

Poco tiempo maés tarde, Otto E. Aufranc [16] (Figura 14B) modificé la copa de Smith-
Petersen [29] eliminando el reborde de esta copa para hacerla completamente hemisférica.
Al eliminar el reborde que generaba a menudo adherencias entre la copa y el acetabulo (que
quedaba atrapado e inmovil), se permitia una micromovilidad dolorosa en la interfase entre
el mufon femoral y el implante. Con esta modificacién se mejoraron sus resultados en
grandes series. El disefio de Aufranc [16] armoniz6 en curvas coincidentes las superficies
interior y exterior para que confluyeran en el borde exterior de la copa. Con esta idea diversos

autores han disefiado copas similares.

A pesar de las altas tasas de éxito a corto plazo informadas por Aufranc [16], la tasa general

de fracaso a mediano y largo plazo se mantuvo alta. La popularidad de este tipo de artroplastia
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durd hasta la década de los 60 cuando practicamente se abandond. Las causas del abandono
se debieron a la elevada tasa de necrosis aséptica de la cabeza femoral, a la fijacion no estable
de la copa que causaba micromovilidad dolorosa (no habia aparecido el cemento 6seo0) y a
gue muchos pacientes con sobrevida larga no eran buenos candidatos para el empleo de estas

protesis.

Otro hito en el desarrollo de la artroplastia endoprotésica de la cadera ocurrié en 1938 cuando
Phillip Willes [32] implantd en Londres la primera artroplastia total de cadera no cementada
utilizando componentes de acero inoxidable (Figura 15). Antes de este hecho es importante
dar crédito a Gluck, [26] quien tiempo atrds (1890) implantd por primera vez cuerpos
extrafios en forma de protesis total fabricados con una cabeza y una cuenca de marfil. Estos
implantes se fijaban con un material plastico que él ided (aun no existia el cemento para

hueso).

Regresando a la protesis de Willes [32] la estabilidad se aseguraba a través de una placa
atornillada extramedularmente en superficie lateral de la diafisis femoral. El acetabulo se
estabilizaba mediante una extension con tres bucles donde se fijaba con tornillos (Figura 8).
Insistimos en recordar que aln no aparecia el cemento para hueso. La protesis de Willes [32]
ha servido de inspiracion para otros implantes similares como la protesis Thrust-Plate® [16]
que fue disefiada por Huggler y Jacob [16] en 1978 (Figura 16). Aunque ya no se fabrica, sus
resultados a largo plazo (de 15 a 20 afios) han sido satisfactorios segin un informe publicado
en 2016.

OQ-Q.'<‘
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Figura 16 Thrust-Plate® hip prostheses. [16]
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El siguiente hito ocurrié en 1943, cuando Moore y Bohlman[16], trabajando en Austenal
Labs (que se convertiria mas tarde en Howmedica), disefian una prétesis que invade el
espacio intramedular metadiafisiario con vastagos formales (no sélo con «espigas»), con el
fin de mejorar la estabilidad del implante. Hasta antes de esta propuesta, ninguna protesis
invadia el espacio intramedular con el concepto de estos autores. La protesis de Moore[16]
(Figura 17A) fue modificada por el mismo autor y el disefio final cuenta con perforaciones a
nivel de su tercio proximal para facilitar la fijacion por crecimiento 6seo por invasion en esos
sitios. Casi al mismo tiempo Fred Thompson e Irwing S. Leinbach [33] presentan otros

modelos de hemipratesis no cementada con invasion endoéstica del fémur (Figura 17 By C).

Figura 17 A) Evolucidn de los modelos de la protesis de Moore. B) Prdtesis de Thompson. C) Prétesis
de Irwing S. Leinbach. [16]

De manera simultdnea a la introduccion de las hemiprotesis con vastagos que invaden
francamente el endostio metadiafisiario, se desarrollan las primeras protesis «ultracortas»
que tienen un vastago que sélo invade el cuello y parte de la metéfisis proximal. Los
argumentos para utilizar estos disefios fue que por experiencia clinica acumulada con las
copas de recubrimiento tipo Smith-Petersen [27], se sabia que con estas copas no se obtenia
una estabilidad satisfactoria, por lo que se disefiaron estos implantes ultracortos con la
esperanza de que con un vastago intradseo cérvico-metafisario se pudiera obtener una mejor
estabilidad. Asi, en 1950 los hermanos Robert y Jean Judet [28]proponen el disefio de protesis
con «vastagos ultracortos». Estas protesis fueron fabricadas en un inicio con vidrio y

posteriormente con el plastico acrilico (Plexiglas) (Figura 18A y B). Poco tiempo después
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otros autores, incluyendo a Thompson [34], disefian modelos similares fabricados con
Vitalium® (Figura 18C y Figura 19).

Figura 18 A) Protesis de Judet (vidrio). B) Protesis de Judet (Plexiglas®). C) Prétesis de Thompson
(Co-Cr-Mo). [16]

Figura 19 A) Modelo Zanoli. B) Modelo Mariano-Zuco. C) Modelos propuestos por Thompson. [16]

Ya se ha mencionado que las proétesis de recubrimiento usadas hasta entonces no
proporcionaban una estabilidad adecuada. Charles O. Townley[16] agrega un largo y
delgado véstago intramedular a las copas de recubrimiento (Figura 20A) para intentar ofrecer
mayor estabilidad. Este modelo fue sustituido por el mismo autor con otros prototipos (Figura
20B y C). Aunque esta idea mejoré la estabilidad, no fue capaz de resolver el problema de

aflojamiento aséptico a mediano y largo plazo.
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Figura 20 Prdtesis de Townley. A) Modelo de recubrimiento. B) Modelo para protesis total. C) Modelo
actual. [16]

Ya que los modelos iniciales de las protesis con vastagos ultracortos o cortos tuvieron muy
poca aceptacion, la comunidad médica busco alternativas mas seguras en cuanto a estabilidad
y longevidad a largo plazo. En esta busqueda, en 1966 George Kenneth «Ken» McKee y
John Watson Farrar [35] presentaron un disefio de protesis total fabricado en Vitalium® que
ofrecia una alternativa diferente a las hemiprotesis hasta esa época empleadas (Figura 21).

Esta idea marcd el inicio de las protesis totales no cementadas metal-metal.

Figura 21 Prétesis de McKee-Farrar (primera generacion). [16]

En su propuesta de disefio, McKee y Farrar [35] incorporaban un acetabulo metalico a un
vastago femoral con cuello delgado (modelo Thompson). EI modelo del vastago Thompson
tiene un cuello delgado que disminuye la posibilidad de colision entre el cuello femoral dseo
con el borde del acetabulo. Hay que recordar que el cuello 6seo nativo debia conservarse en

los véstagos cortos empleados en esa época.
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En pleno auge del concepto de protesis totales y tribologia metal-metal, «Ken» McKee y
Watson-Farrar [35] hacen una serie de intentos para desarrollar una protesis total metal-metal
donde el principal problema era la estabilidad acetabular. En su Gltimo y tercer intento
disefiaron un acetabulo provisto de un tornillo que roscaban en el acetabulo (jError! No se
encuentra el origen de la referencia.A), con lo cual se buscd resolver la inestabilidad del
acetabulo disefiado por ellos afios a atras. [36] Como contraparte continuaron empleando un
vastago tipo Thompson no cementado. En 1970 adoptan el cemento dseo como medio de
fijacion, mejorando considerablemente los resultados de esta protesis [16]. En esa misma
época (1968), Peter A. Ring [36], desarrolla un acetdbulo muy parecido a el propuesto por
McKee y Farrar (acetabulo roscado en iliaco) [35] pero utiliza como contraparte femoral un
vastago tipo Moore, obteniendo mucho mejores resultados que los alcanzados por McKee

con el vastago modelo Thompson (jiError! No se encuentra el origen de la referencia.B).

Figura 22 A) Prétesis de McKee-Farrar (segunda
generacion). B) Protesis de Peter A. Ring. [28]

En la busqueda por mejorar el funcionamiento de las artroplastias protésicas totales no
cementadas, en 1960 Siwash[16] en la entonces Unidn Soviética desarrolla una prétesis que
fue muy popular en los paises del Este (Figura 23A). La protesis de Siwash es muy parecida
a la protesis rumana «Etropal» que se fabricaba en Ti-Al6-Va4 y se fijaba con o sin cemento.

La prétesis Etropal fue usada en Cuba, pero fue abandonada por producir severas metalosis.
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Nunca se us6 en México. En Francia, los hermanos Judet [28]propusieron otro modelo
similar, pero fabricado en Co-Cr-Ni-Mo con recubrimiento en forma de crateres (Figura 23

By C). Sus resultados pronto fueron superados por otros disefios.

Figura 23 A) Prétesis de Siwash. B) Proétesis de Judet. C) Recubrimiento en crateres de Judet. [16]

Lo mas importante que nos heredd esta etapa fue que se establecieron los principios que
dieron paso a la fijacion no cementada contemporéanea.[16]

2.4.4 Etapa transicional del cemento al no cemento

La transicion entre la terceray cuarta etapa se inicia en 1960, fecha en que John Charnley[16]
introduce: a) la fijacion cementada, b) el uso de polietileno y c) el disefio de proétesis totales
para cementar. Este hecho revoluciond la historia de la aloartroplastia y permitio la

masificacidn de este procedimiento que, bajo una constante actualizacion, sigue vigente.

Cabe mencionar que a causa de que la “Food and Drug Administration (FDA)” en Estados
Unidos no aprob6 el cemento dseo sino hasta principios de los afios 70, casi todos los
implantes colocados en ese pais antes de esa fecha fueron no cementados. Esto no acontecid
en paises latinoamericanos, incluyendo México, que utilizaron el cemento 0seo antes de que

fuese aprobado por la FDA.
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2.5. HISTORIA DEL CEMENTO

El primer &cido acrilico fue creado en 1843. El &cido metacrilico derivado del acido acrilico
se formul6 en 1865. La reaccion entre acido metacrilico y el metanol dio como resultado el
éster metacrilato de metilo. En 1877 el quimico alem&n Wilhelm Rudolph Fittig[16]
descubri6 el proceso de polimerizacion que convierte el metacrilato de metilo en metacrilato
de polimetilo (PMMA). En 1902 Rohm[16] patenta el PMMA como material plastico para
lanzarlo al mercado en 1933 con la marca Plexiglas®. Este material fue muy usado en la
Segunda Guerra Mundial para fabricar periscopios de submarinos y cabinas en aviones de
combate, entre otras aplicaciones. Tres afios mas tarde, Kulzer [16] patenta una masa curable
por calor para uso dental y fabricacion de placas para cubrir defectos craneales. En 1943 el
mismo Kulzer y Degussa[16] patentan una masa curable, pero a temperatura ambiente. En
1949 los hermanos Judet utilizan el Plexiglas® para fabricar protesis de cadera en sustitucion
del vidrio comun. A principios de los afios 70 la FDA autoriza en Estados Unidos el PMMA
como material de uso médico. Casi 20 afios después (1972) en Hamburgo, Hans Wilhelm
Buchholz48 agrega gentamicina al PMMA y Merck lo comercializa. Por altimo, en 1996,
Tecres (Italia)[37] introduce en el mercado el primer espaciador preformado adicionado con
gentamicina. Cabe mencionar que el cemento 6seo forma parte de una gran industria y
aunque todos tienen casi la misma base quimica, su tecnologia de fabricacion, densidad,
formas de mezclado, tiempo de espera, tecnica de aplicacion, tiempo de curado y medicacion

con antimicrobianos son diferentes [37].
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CAPITULO 3. REDISENO DE PROTESIS

El articulo titulado “Analisis Biomecanico de una Protesis de Cadera mediante Elementos
Finitos” de K. Hernandez-Romero et. al [2], es el que da base a esta investigacion. En ese
articulo se recab6 informacion del disefio de la protesis personalizada, de un paciente
anonimo con un peso de 75 kg, hospitalizado en el Instituto Mexicano del Seguro Social y
gue dond sus imagenes médicas para realizar el articulo. En el cual se obtuvo un modelo
tridimensional del hueso fémur con dichas imagenes y mediante segmentacion de cada corte
tomogréafico en 3DSlicer (3Dslicer.org, Boston, MA). Derivado de dicha segmentacion, se
conocieron las medidas del perfil del hueso que permitieron crear las geometrias del modelo
de protesis. Las geometrias se desarrollaron con curvas SPLINE a través de la plataforma de

disefio en la nube llamada Onshape.

Union vastago-cuelio
femoral

B

Cabeza
femoral

Vistago

Figura 24 Tomada de Analisis Biomecanico de una Prétesis de Cadera mediante Elementos. Fuente:[2]

Debido a que la osteoporosis es uno de los problemas mas frecuentes en adultos mayores, la
préstesis cementada es una de las mejores opciones para estos casos, ya que el hueso se
vuelve poroso y el cemento 6seo ayuda a sujetar la protesis al hueso y también no se requieren

de grandes esfuerzos, ya que en su mayoria son utilizadas en adultos mayores.
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Figura 25 Prétesis modificada.
En el presente trabajo se realizaron modificaciones al modelo ya obtenido como se muestra
en la Figura 25, Se realizaron perforaciones en diferentes elementos de la protesis, esto con
el fin de lograr que la protesis sea de menor peso. Estas perforaciones también tienen el
proposito de que el cemento que se pueda incursionar mejor en la prétesis y esta quede fija
al hueso. La primera perforacion que se realizé fue en la union vastago-cuello femoral de la

prétesis, como se muestra en la Figura 27.

Figura 26 Perforacion en la union vastago-cuello.

La unién véastago-cuello femoral tiene una altura total de 20 mm, est4d compuesta por 3
perfiles del cuello femoral (PCF) unidos desde su perfil inferior PCF1 con el perfil superior

del vastago PV5.
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Figura 27 Tomada de Analisis Biomecanico de una Prétesis de Cadera mediante Elementos. Fuente: [2]

Las siguientes dos perforaciones se hicieron en vastago de la protesis como se muestra en la

Figura 28.

Figura 28 Perforaciones en véastago.

El vastago es el elemento que va injertado en el hueso fémur por medio de interferencia y es
el Unico elemento con variacion en los dos modelos de prétesis. Para el modelo sélido se
requieren los 5 perfiles del vastago (PV) externos enumerados del 1 al 5 (PV1 al PV5) unidos

en una sola parte totalmente solida.
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Figura 29 Tomada de Analisis Biomecanico de una Prétesis de Cadera mediante Elementos. Fuente: [2]

3.1 ANALISIS BIOMECANICO

El analisis biomecéanico de la protesis creada fue realizado en SimScale, una plataforma de
analisis en la nube vinculada con Onshape. Para realizar el estudio biomecanico se

consideraron los siguientes tdpicos:
Geometria: Modelo solido en una sola parte realizado en Onshape.

a) Malla: La malla seleccionada a través de un andlisis de sensibilidad de todos los
tamafios de malla que ofrece SimScale.

b) Material: De los materiales seleccionados para este estudio, los datos de interés son
las caracteristicas mecanicas de cada uno (densidad, modulo de Young, médulo de
Poisson y para posteriores comparaciones el ultimo esfuerzo a la tension y limite
elastico).

c) Cargas: La carga principal es el peso de la persona en forma de fuerza que actta sobre
la articulacion de la cadera, misma que es descompuesta en sus componentes X, Y, z
bajo la influencia de la realizacion de una actividad.

d) Restricciones: Se fij6 el vastago en su parte inferior y en la parte superior de la cabeza

femoral se aplicd la carga.
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Las actividades para analizar el comportamiento del modelo de protesis, simulando
actividades cotidianas son: caminar, de pie, andar en bicicleta, levantarse, subir escaleras,
bajar escaleras, sentarse y, trotar [3]. Se realizaron 24 simulaciones en SimScale; donde 8 de
ellas sélo se realizaron para la seleccion de mallado 6ptimo, las restantes corresponden a 8
condiciones de prueba para el modelo de protesis solido, estas a su vez realizadas con 3

materiales distintos.

3.2 SELECCION DE MALLADO

Las simulaciones se realizaron con la forma tetraédrico dominante, con los tamafios de malla

que van desde 31,919 hasta 186,988 de elementos con el modelo de prétesis sélido, para
poder seleccionar la que aporta mayor precision sin implicar un costo computacional alto. Se
realiz6 un analisis de sensibilidad que consistié en evaluar la densidad del mallado, es decir
el nimero de elementos que conforman cada una de las mallas. Posteriormente se
contrastaron los resultados del esfuerzo maximo de von Mises para seleccionar la densidad
que ofrece una variacion en los resultados inferior al 0.01 de error y brinde el menor tiempo
de computo. En la Figura 30 se encuentran graficados el nimero de elementos tetraédricos
en el eje horizontal, contra los valores del esfuerzo maximo de von Mises expresado en
pascales en el eje vertical. De los 8 tamafios de malla graficados se optd por la malla con
186,988 de elementos tetraédricos, 38,992 nodos y con un valor de von Mises de 3.762x10°
Pa.
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Figura 30 Grafico de andlisis de sensibilidad del mallado. Esfuerzo de von Mises y nimero de
elementos contra tiempo.

3.3 MATERIALES SELECCIONADOS PARA EL ANALISIS
BIOMECANICO

Los materiales seleccionados pertenecen a la familia de los biomateriales con aplicacién
especifica para protesis de cadera, debido a sus propiedades fisicoquimicas y mecanicas que
son Ti-6Al-4V, 316-L y el L-605. Se tom6 como referencia los valores de las propiedades
mecanicas con los cuales autores como A. Maiques Oltra [4], R. E. Arellano Guerrero [5],
K. B. Hazlehurst [6], O. Martel [7], P. Losa Zapico [8], Changning Sun [9], entre otros, han
realizado sus simulaciones de protesis de cadera para obtener resultados equiparables (Tabla
1).
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Tabla 1 Propiedades mecanicas de los materiales seleccionados para realizar los

analisis.
Material Ti-6Al-4V T316-L L-605
Densidad (kg/m3) 4500 950 9240
Modulo de Young (GPa) 110 193 240
Mddulo de Poisson 0.33 0.3 0.29
Limite elastico (GPa) 920 170 310
Ultimo esfuerzo (GPa) 950 485 822

3.4 CARGAS APLICADAS

Para simular las actividades cotidianas que realiza una persona, se aplicaron diferentes cargas
estaticas resultantes de las fuerzas generadas por la inercia y los grupos musculares utilizados
en cada una de las actividades para una persona de 75 kg (Tabla 2), para lo cual se tomaron

como sistema de coordenadas local los ejes X, y, z sobre la cabeza femoral.

Tabla 2 Cargas generadas de las actividades cotidianas.

Actividad Rx (N) Ry (N) Rz (N)
Caminar 535.7 -343.5 -1747
De pie 575.8 -120.3 -1947
Bicicleta 242 -202.5 -651.8
Levantarse 649.8 -203.7 -1428
Subir 774.1 -771 -2852
Bajar 774.1 -565.7 -2000
Sentarse 460.2 -245 -1247
Trotar 777.2 -762.7 -2845

En este proyecto se compararon los resultados de los esfuerzos de Von Mises, también
conocido como el esfuerzo de méxima energia de distorsion, o Maxwell Huber-Hencky-Von
Mises. Segun esta teoria, la cedencia del material comienza cuando la distorsién méaxima o
la energia de corte en el material es igual a la distorsion maxima o la energia de corte al ceder
en una prueba de tension simple [38]. Se puede demostrar que, para materiales inicialmente
elasticos, la energia de deformacion o distorsion es proporcional al esfuerzo de von Mises

(oum), que es el que se muestra en la ecuacion.
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vm=((01-02)°+(02—-03)°+(63-01y°)/2)1/?

Donde g, a,, y a5 son los esfuerzos principales. El criterio de von Mises alude a que el

cuerpo se comporta elasticamente cuando se alcanza la resistencia de cedencia:
To = (31/2) Oym!3

Tomando el criterio anterior, comparamos cada valor obtenido del maximo esfuerzo de Von
Mises de cada material, de cada modelo de protesis y de cada actividad realizada por el

usuario, con respecto al valor del esfuerzo ultimo y el limite elastico (Tabla 1).

Casoa Caso b Casoc
Ti-BAl-4V Subir 318L . Sentarse || L-605 , Bajar
a'{. -f
an Siros Vion M gt 5
——— | o Emac . _ — —

Figura 31 Protesis sin dafio estructural
Se sabe que la protesis sufrird deformacion permanente al rebasar el limite elastico y se
fracturara al rebasar el ultimo esfuerzo a la tension. Una vez que se realizaron las
simulaciones mediante el método de elementos finitos de los 24 casos resultantes, de las
combinaciones de cargas debido a las actividades fisicas del sujeto objeto de estudio y los
materiales propuestos para la prétesis, se obtuvo la distribucién de esfuerzos de von Mises
sobre los modelos de las protesis con un cédigo de colores, indicando en color rojo el valor
del esfuerzo de von Mises maximo. Visualmente se puede apreciar que la concentracion de
esfuerzos se presenta en el cuello de la cabeza femoral, ilustrado en color rojo en la Figura

31c. En completa concordancia con la zona en la que el fémur del paciente sufri6 la fractura.
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Los casos que una protesis puede tener, derivados de las solicitaciones sobre la misma son:

protesis sin dafo estructural, protesis con deformacion permanente y, fractura de la protesis.

Caso a) Protesis sin dafio estructural. En este caso, la protesis solida con el material
Ti-6Al-4V, bajo la actividad de subir presenta un valor del esfuerzo maximo de von
Mises de 6.54 x108 Pa. Al comparar dichos valores del esfuerzo maximo de von Mises
con el valor reportado en la literatura del esfuerzo en el limite elastico de 9.20 x10®
Pa, se logra apreciar que la prétesis tendra un comportamiento elastico lineal. De
acuerdo con la Ley de Hooke, la protesis sufrira deformaciones reversibles una vez
que deje tener efecto la carga aplicada. Por otra parte, al tener esfuerzos maximos de
Von Mises inferiores al Gltimo esfuerzo que es de 9.50 x108 Pa, no es posible que
sufra fractura alguna.

Caso b) Prétesis con deformacion permanente. En la protesis de aleacion 316-L
sometida a las fuerzas derivadas de la accidn de andar en bicicleta, se produce un
esfuerzo de von Mises 2.78 x108 Pa. Sobrepasa el valor de esfuerzo en el limite
elastico que es de 1.70 x108 Pa, por lo que se produce una deformacion plastica o
permanente en el cuello femoral. Pero que, al no rebasar el dltimo esfuerzo, dicha
prétesis no llega a la fractura.

Caso c) Fractura de la protesis. En el supuesto caso de que la prétesis disefiada se
fabrique de la aleacion L-605 y que las fuerzas aplicadas sean el producto de realizar
la actividad de trotar. El valor del esfuerzo maximo de von Mises es 4.92 x108 Pa,
Dicho valor sobrepasa el valor de esfuerzo en el limite elastico que es de 3.10 x108
Pa, y también el valor del tltimo esfuerzo que para la aleacion L-605 es de 4.82 x108
Pa. El estado de esfuerzo ante mencionado producira una deformacion mas alla del
limite elastico, es decir la cedencia, al alcanzar el esfuerzo ultimo se ocasiona la
fractura del material de la protesis con su consecuente evolucién en ruptura (Figura
31c). Los resultados del esfuerzo maximo de von Mises para las 24 simulaciones en
los casos de protesis hueca y sélida se presentan en la Tabla 2, con sus respectivas
condiciones de carga producto de las actividades cotidianas, asi como de los

materiales de fabricacion propuestos.
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Tabla 3 Resultados de los esfuerzos de von Mises.

Material Ti-6Al-4V | 316L | L-605
Actividad Esfuerzo Von Mises (Pa)
Caminar 3.01x10% | 3.77x10® | 3.77x10®
De pie 3.64 x10® 3.65 x10® 3.65 x10®
Bicicleta 1.63 x108 1.64 x108 1.64 x108
Levantarse 3.13x10®8 | 3.14x10® | 3.14x108
Subir 6.54 x108 6.54 x108 6.55 x108
Bajar 4.91 x108 4.92 x108 4.92 x108
Sentarse 2.77x108 2.78x108 | 2.78x10®
Trotar 6.51x108 | 6.52x10® | 6.52x10%

3.5 FACTOR DE SEGURIDAD

Un aspecto importante en el disefio de protesis es determinar el factor de seguridad (FS).

Dicho factor esta definido en funcion del criterio de falla de von Mises, y se muestra en la

ecuacion 3. El factor de seguridad debe ser mayor o por lo menos igual a uno.

FS= 01im/ oum

Donde agy;,,, €s el esfuerzo en el limite elastico del material. Como se puede observar en la

Tabla 4, la protesis hecha de Ti-6Al-4V tiene valores del factor de seguridades superiores a

uno.

Tabla 4 Factores de seguridad.

Material | Ti-6Al-4V | 316-L | L-605
Actividad FACTOR DE SEGURIDAD
Caminar 3.06 0.45 0.82
De pie 2.52 0.47 0.85
Bicicleta 5.63 1.04 1.90
Levantarse 2.94 0.54 0.99
Subir 141 0.26 0.47
Bajar 1.87 0.35 0.63
Sentarse 3.32 0.61 1.12
Trotar 141 0.26 0.48

Lo que significa que resistira las cargas maximas aplicadas como resultado de realizar las

actividades de: Caminar, estar de pie andar en bicicleta, levantarse, subir y sentarse.
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Tabla 5 Cargas generadas por un paso completo en marcha humana normal.

Rx(N) | Ry(N) Rz (N}
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Por otra parte, las actividades como trotar y subir escaleras no las podra realizar, puesto que
comprometen la integridad de la protesis. Finalmente, se puede decir que las protesis
fabricadas de acero 316-L y L-605 no son recomendables para su uso, puesto que tienen un

factor de seguridad inferior a uno.

3.6 CICLO DE MARCHA

Una protesis de cadera no recibe cargas constantes, sino que mas bien son aleatorias como
en el caso del ciclo de marcha, para lo cual se han considerado los datos publicados por [39],
[40] mostrados Tabla 5, también en dicha tabla se muestra el ciclo de marcha para la protesis
de Ti-6Al-4V. En la cual se pueden apreciar dos picos de esfuerzo de von Mises maximos

que concuerdan con los resultados del analisis estatico de caminar y de pie. Lo anterior es
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debido a que para el analisis estatico se consideraron las condiciones de maxima carga, y que
a los 0.177 segundos de iniciada la marcha se alcanza una condicién de maximo esfuerzo,
que ademas resulta ser el méximo absoluto. Por otra parte, el segundo maximo se alcanza a

los 1.003 segundos de la marcha, es decir 3 posiciones antes de terminar el ciclo de lamarcha.

3.7 PROTESIS DE TI-6AL-4V

Para las actividades propuestas a realizar con la protesis Ti-6Al-4V, podemos observar en la
Tabla 4 que, en las condiciones de caminar, parado, andando en bicicleta, levantarse y
sentarse, no sufre deformacidn alguna ni se presentaria riesgo de fractura del cuello femoral.
Pero al realizar cualquiera de las actividades como subir escaleras, bajar escaleras y trotar, la
prétesis no sélo se deformard permanentemente, sino que se fracturara del cuello femoral,
siendo asi que de optarse por este modelo el paciente estaria limitado a conservar su peso
corporal y a tener restringido la préctica de subir y/o bajar escaleras, asi como de trotar.

3.8 PROTESIS DE 316-L

Los modelos de protesis realizados, en todas las actividades sugeridas (Tabla 4), presentan
deformacion permanente y ruptura del cuello femoral a excepcion de andar en bicicleta, ya
que al realizar esta actividad la prétesis sufrira de formacion permanente pero no llegaré a
sufrir fractura. Lo anterior, es debido a que, en una condicion ideal, el peso corporal es

soportado y distribuido por el asiento de la bicicleta.

3.9 PROTESIS DE L-605

El modelo realizado en este material tenemos que la protesis sufrira deformacion permanente
en todas las actividades propuestas, pero a diferencia del modelo hueco solo fallara en tres

actividades como la anterior a excepcién de caminar (Tabla 4).
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CAPITULO 4. ANALISIS DE LA INTERFAZ HUESO -
CEMENTO ACRILICO - PROTESIS.

El empleo de cementos 6seos se ha convertido en la técnica mas tradicional para el
tratamiento de pacientes de edad avanzada en Reconstrucciones Totales de Cadera (RTC).
Este tipo de procedimiento quirdrgico es habitual en Cirugia Ortopédica cuando se producen
fracturas del cuello femoral o el paciente sufre de enfermedades degenerativas o
enfermedades congénitas que limitan los movimientos de la articulacién y producen intenso
dolor. El gran impulso de los cementos de PMMA en medicina se debe a Sir John Charley
quien en la decada de los afios 50 propone un sistema de artroplastia de baja friccion
empleando una proétesis metélica para el fémur, una copa pléstica para el acetabulo y el
cemento de PMMA para fijar ambos componentes al hueso, Figura 32 [41]. A partir de 1968
la Food and Drug Administration FDA autoriza el uso masivo de los cementos de PMMA lo
que convirtio a las Reconstrucciones Totales de Cadera en una técnica tradicional de tal
forma que hoy dia se colocan cerca de 400 000 protesis de cadera anuales. La mayoria de los
implantes artificiales de rodilla y hombro también hacen uso de los cementos acrilicos. En
los afios 80 la mayoria de los trabajos se encaminan a perfeccionar la técnica quirdrgica para
la colocacidn de los cementos y se determina que a los 15-20 afios de implantado el material
existe cerca de un 80% de efectividad Unicamente, lo cual para pacientes jovenes aun es un
tiempo insuficiente. En los afios 90 se hace méas uso de las prétesis no cementadas, sin
embargo, los resultados a mediano plazo demuestran que a 6 afios de implantacion tanto las
protesis no cementadas de Al2Os-Al,Os como las recubiertas de HA poroso poseen una

efectividad por debajo del 20%.
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Figura 32 Representacion Esquemaética de la Reconstruccidn de la Cadera con una protesis artificial
cementada. Fuente: [42]

Diversas técnicas han sido empleadas para tratar de mejorar la biocompatibilidad de los

cementos 6seos e incrementar la durabilidad de los implantes cementados [41].

La infeccion profunda en cirugia ortopédica es una complicacion devastadora, como la
osteomielitis cronica o la infeccion articular periprotésica. Las cirugias con procedimientos
abiertos siempre conllevan el riesgo de contaminacidn bacteriana, que se convertiria mas
facilmente en una verdadera infeccién con la presencia de una protesis o implante.
Desbridamiento completo, drenaje adecuado, obliteracion del espacio muerto, y los
antibioticos sistémicos a largo plazo han sido la regla para tratar las infecciones ortopédicas.
Sin embargo, la toxicidad del antibiético sistémico requiere una monitorizacion seriada del
nivel sérico de antibi6tico. De vez en cuando, el suministro de sangre local comprometido

reduce la concentracion de antibioticos en el &rea objetivo.

En vista de esto, se favorece la administracion local de antibidticos en el tratamiento de
infecciones ortopédicas. Desde la introduccion y creciente popularidad del cemento 6seo
impregnado de antibidtico (ALBC) en la cirugia de reemplazo total de articulaciones, las

infecciones profundas se han reducido gradualmente.

ALBC tiene la capacidad de administrar una alta concentracion de antibioticos durante un
periodo de tiempo y es considerada parte esencial tanto en la prevencion como en el
tratamiento de la infeccidn articular periprotésica. Ademas de la liberacion de antibidticos,

ALBC también se usa para reparar protesis o como un temporal espaciador en artroplastia

U.M.S.N.H. ING. ITZEL SALGADO LOPEZ



Maestria en Gencias de Ingenieria Mecanica

infectada. Por lo tanto, la propiedad mecanica de ALBC también es fundamental para una

cirugia ortopédica exitosa.

Para maximizar el efecto de ALBC, se realizaron varias investigaciones centradas en la
capacidad de elucion de antibidticos y la resistencia mecéanica de ALBC. La eficacia de
elucion de antibidticos ha sido atribuida a varios factores, como el tipo de antibidtico, el
método de mezcla, la temperatura en el momento de la mezcla, combinacién de diferentes
antibioticos y adicién de rellenos que aumentarian la porosidad de ALBC. La resistencia
mecanica de ALBC depende de la dosis de antibi6tico, el tipo de antibi6tico, tiempo de

elucidn e incorporacion de grasa o sangre.

Hasta donde sabemos, ningln informe ha comparado el efecto de diferentes marcas de
cementos 0seos y antibioticos sobre la capacidad de elucion y la propiedad mecanica de
ALBC. Vancomicina agregada en ALBC es un régimen efectivo para tratar infecciones
ortopédicas. En algunas circunstancias, como la artroplastia total de revision después de la
erradicacion de la infeccion por estafilococos resistentes a la meticilina, el cemento 6seo

cargado con vancomicina también es Gtil para la prevencion de infeccion periprotésica [43].

4.1. DISENO DEL CEMENTO ACRILICO

Una vez realizadas las pruebas en el capitulo anterior, seleccionamos la prétesis Ti-6Al-4V,
ya que es la méas adecuada y no sufrird deformaciones. Se llevo a cabo el modelo del cemento
acrilico, esto con el fin de simular la perforacion que se le realizara al hueso. Esto se llevo a
cabo mediante COMSOL Multiphysics (paquete de software de andlisis y resolucion
por elementos finitos para varias aplicaciones fisicas y de ingenieria, especialmente
fendmenos acoplados), el objetivo principal de este modelo es cubrir la mayor parte de la
prétesis con el cemento acrilico y este se introduzca en las perforaciones de la protesis para

que esta quede sujeta en el hueso.
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Primero se realizd una circunferencia que cubriera la unién vastago — cuello femoral y otras
dos en la parte central y final del vastago de la protesis, una vez realizadas las circunferencias

se unieron, formando asi la parte que el cemento acrilico ocuparia.

Figura 33 Disefio del cemento acrilico.

4.2. MALLADO DE LA UNION HUESO - CEMENTO ACRILICO -
PROTESIS.

En el ambiente grafico de COMSOL, en la seccion de “Construir de Modelo” en la opcion
de “COMPONENT 1” se encuentra mallado “Mesh”.

Primeramente, se intent0 realizar el mallado de la union protesis fémur, con la malla
tetraédrica, de tamafio minimo de elemento de 0.0563 mm, una tasa de crecimiento maxima
de 1.45 mm y un factor de curvatura de 0.5. El resultado de este intento nos arrojé mas de 20
millones de elementos con un uso de 30 GB de memoria (RAM + VIRTUAL) pero sin logros

maés alla del fallo antes del 30% de avance en el proceso de computo.

En un segundo intento, se modificd la geometria del hueso, recortdndolo en su extremidad

inferior para reducir el nimero de elementos que este generaba. EI numero de elementos
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obtenidos fue de 412 130 elementos tetraédricos, 77 676 elementos triangulares en la interfaz
protesis-hueso en un tiempo de 476 segundos con el uso de poder de computo de 20 GB
(FISICA + VIRTUAL).

4.3. PARAMETROS DE SIMULACION

Materiales. Los materiales seleccionados fueron Ti6Al4V, hueso trabecular y cemento 6seo
(Osteobond ya que es uno de los cementos 6seos mas comerciales).

1. Las propiedades mecanicas se encuentran tabuladas en la siguiente tabla:

Tabla 6 Propiedades mecanicas.

MATERIAL Young’s modulus (GPa) | Poisson’s modulus [ Density (kg/m3)
Ti6Al4V 110 0.33 4500
TRABECULAR BONE 3 0.33 1800
BONE CEMENT (OSTEOBOND) 2.53 0.33 1000

2. Actividades. Las actividades seleccionadas fueron las siguientes:

e Caminar
e De pie
e Bicicleta

e [ evantarse

e Subir escaleras
e Bajar escaleras
e Sentarse

e Trotar

3. Restricciones. Las cargas se aplican en la cabeza femoral y se fija el acoplamiento
por la parte inferior del hueso fémur.

4. Mallado. Ver apartado 4.2.
Los pardmetros mencionados son vaciados en el Constructor del modelo: en la seccién de
“Materials” se teclean manualmente los datos, al crear el apartado de cada material es
necesario seleccionar en el modelo las zonas correspondientes a cada material. Las
restricciones se encuentran en el apartado de “Solid Mechanics” con las etiquetas “Boundary
load” y “Fixed constraind”, la primera para indicar la zona de aplicacion de las cargas y la
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segunda para indicar la parte a fijar, en esta Gltima. Las cargas que se indican son las

correspondientes a la realizacion de alguna actividad.

Con los parametros anteriores, se realizaron las simulaciones correspondientes para cada
modelo de protesis con las cargas generadas por las actividades. Ademas, en COMSOL, se
aplico el modelo de mecanoregulacion de Hanna Isaksson [44], en el cual se utiliza la
deformacion deviatorica calculada a partir de las deformaciones principales de acuerdo con

la ecuacion:

Yo = g\/(& —&)% + (g, — €3)% + (&5 — &)? Ec.7
Donde:

ey, es ladeformacion deviatorica,

e & esladeformacion principal en las direcciones 1(x), 2(y) y 3(2).

El objetivo de la Mecanobiologia es entender la respuesta celular bajo una accion mecanica,
mediado, a su vez, por otros factores que inhiben o ayudan a la reaccién celular ante un
determinado nivel tenso-deformacional. La caracteristica esencial es el acoplamiento fuerte
entre Biologia y Mecanica, produciéndose una comunién inseparable entre ambas e
influyendo una sobre otra. Estos conocimientos, son una herramienta fundamental para la
interpretacion de los resultados de los analisis biomecénicos que se realizan a traves de

elemento finito, sirviendo como guia para todo el disefio de experimentos.

En mecanobiologia, los modelos matematicos se han desarrollado y usado junto con
experimentos in vivo e in vitro para determinar cuantitativamente las normas que rigen los
efectos de la carga mecéanica en las células, la diferenciacion en tejidos, el crecimiento, la
adaptacion y el mantenimiento de los huesos. Las perturbaciones mecanicas son aplicadas a
la geometria del modelo, y el medio ambiente mecénico es calculado usando el método de
elementos finitos. Actualmente, la simulacion ofrece una oportunidad de comparar los
resultados experimentales con los resultados de computo y con este panorama, en un futuro,

reducir los costos de experimentacion in vivo.
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De acuerdo con los experimentos de Hanna Isaksson, se establecen los limites de la

deformacion Deviatorica que establecen los parametros en los cuales se generan una

respuesta celular ante ciertos estimulos.

4.4. ESFUERZO DE VON MISES

Una vez que se llevaron a cabo las simulaciones de cada una de las actividades estudiadas en
el presente trabajo, se obtuvo el esfuerzo de VVon Mises, el cual se muestra en las siguientes

figuras:

CAMINAR DEPE o T BICICLETA

Figura 34 Esfuerzo de Von Mises 1

Supericie: Tension von Maes (m’)

01 BAJAR 100 ° 1 SENTARSE

SUBR

¥ B.38x10°

Figura 35 Esfuerzo de Von Mises 2
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Registrando el valor de cada una de las actividades en la siguiente tabla:

Tabla 7 Esfuerzo de von Mises.

Material OSTEOBOND
Actividad | Esfuerzo Von Mises (Pa)
Caminar 5.59 x108
De pie 5.27 x108
Bicicleta 2.69 x108
Levantarse 4.98 x108
Subir 1.01 x10°
Bajar 8.02 x108
Sentarse 4.26 x10®
Trotar 1.00 x10°

4.5. FACTOR DE SEGURIDAD

Para calcular el factor de seguridad es necesario conocer el esfuerzo maximo de compresion.
Basados en el articulo titulado “Elution and Mechanical Strength of Vancomycin-Loaded
Bone Cement: In Vitro Study of the Influence of Brand Combination” [43], en cual se realizd
un estudio utilizando 4 tipos diferentes de cementos 0seos de grado quirdrgico: Surgical
Simplex P (Stryker Ortho pedics, Limerick, Irlanda), Osteobond (Zimmer, Varsovia, IN),
PALACOS R (Heraeus Medical, Newbury, Reino Unido) y Depuy- CMW (DePuy CMW,
Blackpool, Reino Unido), a estos cementos 0seos se le agregaron polvos de clorhidrato de 3
fabricantes diferentes para la prueba. Los 3 polvos de vancomicina fueron: Vanco (Gentle
Pharmaceutical Co., Yulin, Taiwéan), Lyo-Vancin (China Chemical & Pharmaceutical Co.,
Ltd, Taichung, Taiwéan) y Sterile Vancomycin (Hospira Inc., Lake Forest, Illinois, EE. UU.).

La mezcla de vancomicina consistia en polvo de clorhidrato de vancomicina en dosis altas
(4 g) o bajas (1 g) de 4 fabricantes diferentes. Se mezclaron 40g del componente de cemento

6seo en polvo antes de administrar 20 ml del componente monomero liquido adicional.

Luego de la adicion de 20 ml del componente de monomero liquido, la mezcla de cemento y
antibiotico se mezclé a mano en un recipiente de ceramica durante 2 minutos para lograr un
estado pastoso y luego se presiond0 manualmente en un molde de plastico para formar
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muestras cilindricas de prueba uniformes. Los cilindros de cemento, de 20 mm de alturay 15

mm de didmetro, se curaron a temperatura ambiente durante 1 hora.

Se prepararon doce grupos de cemento 6seo cargado con vancomicina: Simplex P,
Osteobond, PALACOS R, o cemento 6seo Depuy CMW que se cargaron con Vanco, Lyo-

Vancin o Sterile Vancomycin. EI cemento éseo sin antibidtico sirvié como control.

Se utilizaron seis muestras de cada grupo para medir la elucion de antibiéticos. Cada cilindro
de cemento se sumergio en un tubo de vidrio que contenia 30 ml de solucién tampon de
fosfato estéril (PBS), se mantuvo a 37 °C hasta los tiempos de muestreo designados, y luego
se retird la muestra del tubo. El eluato de cada tubo de ensayo se congel6 a -20 °C hasta el
analisis de la concentracion de antibiético. Todos los cilindros de cemento se lavaron con 10

ml de PBS y luego se volvieron a sumergir en la prueba.

Las muestras se recolectaron a los 1, 3, 6, 10, 24, 48, 72, 168 y 336 horas. La concentracion
de antibidtico se determin6 mediante inmunoensayo de polarizacion de fluorescencia (FPIA)
utilizando un analizador TDx de Abbot Laboratories (Abbot Laboratories, Abbot Park, I11).

FPIA se ha utilizado en estudios anteriores con resultados validados y demostrd ser mas
preciso que otros métodos de ensayo. El limite inferior de deteccion fue de 1.0 ug/ml para

vancomicina.

Cuatro muestras de cemento (tanto antes como después de la elucién con caldo antibiotico
de 336 horas) en cada grupo fueron probados por falla en compresion axial utilizando la
méaquina del sistema de prueba de materiales (Bionix 858; MTS Corp., Eden Prairie, MN,
EE. UU.). El espécimen se coloco sobre un soporte plano sujeto a la mordaza de cufia inferior
del MTS, y luego se colocé una placa rigida en la parte superior de la superficie de la muestra.
Luego se usé un émbolo en forma de bola fijado en la empufiadura de cufia superior MTS
para aplicar fuerza de compresion. La configuracion experimental garantiza el contacto total
de la superficie de la muestra para lograr una presién uniforme. Cada espécimen se
comprimid a una tasa de desplazamiento constante de 0.1 mm/s. Durante la prueba, los
parametros relacionados con la fuerza, el desplazamiento y el tiempo fueron registrado

simultaneamente con un aumento de 0.05 mm por el software MTS TestStar (MTS Corp.,
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MN, EE. UU.). La fuerza maxima dividida por el area de la seccion transversal (A = n1? =
177 mm?) de la muestra se defini6 como “la tensién maxima de compresion para la

comparacion entre los grupos”.

Se usaron muestras de cemento de una de las cuatro marcas sin antibiético como controles.
Se realizaron ensayos en cada grupo, incluido el grupo de control, y el valor medio para el

analisis estadistico se determind el esfuerzo Gltimo de compresion de estos ensayos.

La concentracion antimicrobiana de las muestras de elucién y el estrés de compresion final
de cementos con diferentes preparaciones fueron ensayados 6 y 4 veces, respectivamente.
Los resultados se fueron reportando como la media y el error estandar. Se usé un analisis de
varianza (ANOVA) para determinar la diferencia estadistica en el estrés de compresion final

y la eficiencia del antibiotico [43].

Una vez dicho lo anterior, en el presente trabajo nos centramos en los resultados obtenidos
en el cemento 6seo Osteobond, ya que es el cemento ¢seo con el cual estamos trabajando.

Los resultados se muestran en las siguientes gréaficas:

Osteobond \jﬂ!fﬂﬁhﬂiul

-
a

Uliimate Compression Strength (MPa)
2

(B)

Figura 36 Grafica de esfuerzo maximo de compresion (49). [43]
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Figura 37 Gréfica de esfuerzo maximo de compresion (1g). [43]

El factor de seguridad esta definido en funcion del criterio de falla de von Mises, y se muestra

en la ecuacion. El factor de seguridad debe ser mayor o por lo menos igual a uno punto cinco.

FS= 0jim/ Oym

Derivado del articulo base (2), se realizaron dos tablas, una en donde se utilizaron los

resultados de la grafica con dosis altas (4 gr) de concentracion de antibiético y en la siguiente

tabla se usaron los resultados de la grafica con dosis bajas (1 gr) de concentracién de

antibiotico, en ambas tablas se obtuvo el factor seguridad del antes y después de la prueba

realizada.
Tabla 8 Factor de seguridad Vanco (4 gr).
VANCO 4 gr ANTES | DESPUES
Actividad FACTOR DE SEGURIDAD
Caminar 1.30 1.13
De pie 1.38 1.20
Bicicleta 2.70 2.34
Levantarse 1.46 1.27
Subir 6.40 5.54
Bajar 0.91 0.79
Sentarse 1.70 1.48
Trotar 6.46 5.60
U.M.S.N.H.
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Tabla 9 Factor de seguridad Vanco (1 gr).

VANCO 1gr ANTES | DESPUES
Actividad FACTOR DE SEGURIDAD

Caminar 1.33 1.25
De pie 1.41 1.33
Bicicleta 2.76 2.60
Levantarse 1.49 141
Subir 6.54 6.16
Bajar 0.93 0.87
Sentarse 1.75 1.64
Trotar 6.61 6.22

CAPITULO 5. CONCLUSIONES Y RECOMENDACIONES

Los resultados obtenidos demuestran que el material idoneo para la fabricacion de este tipo

de protesis es el Ti-6Al-4V. Cabe mencionar que los resultados son en funcion del peso del

paciente, la topografia que presenta su fémur y las actividades que habitualmente realiza, y

que deben de tomarse en cuenta al disefiar la protesis para una persona con caracteristicas

diferentes y/o con necesidades de actividad fisica diferente, lo que hace necesario robustecer

el cuello femoral ya que es el punto donde la protesis tiende a fallar. Finalmente, y como

resultado del factor de seguridad para las diversas actividades, se propone mejorar el disefio

a nivel del cuello femoral para asi obtener un factor de seguridad superior a uno y garantizar

la durabilidad y funcionalidad de la protesis.

Como conclusiones derivadas del presente trabajo tenemos que:

1) El material Ti6Al4V es muy idoneo para la fabricacion de este tipo de prétesis dado

a que al ser un material bioinerte que presenta buenas propiedades mecanicas y al ser

un material ligero, nos permite reducir apantallamiento de tensiones en el interfaz

prétesis- fémur

U.M.S.N.H.
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2) El redisefio practicado al modelo de protesis demuestra con las pruebas desarrolladas,
buena compatibilidad y buena biofuncionalidad, es decir, en el acoplamiento del
implante al hueso, las zonas de reabsorcion no varian significativamente al realizar

las pruebas con las distintas actividades.

3) En cuanto a las diferentes marcas de cementos 6seos de PMMA cargados con
diferentes marcas de latas de vancomicina tienen diferente capacidad de elucion y
resistencia mecanica, en cuanto a la capacidad de liberacion de vancomicina, el
cemento 0seo Palacos tiene una mayor capacidad de elucion en ALBC de dosis alta
0 baja, mientras que Lyo-Vancin y Sterile Vancomicina tienen una mayor capacidad
de elucion en ALBC de dosis alta y baja, respectivamente. En términos de resistencia
méaxima a la compresion, ninguna marca Unica de cemento 6seo exhibe resultados

superiores.

4) Se logrd establecer una metodologia para el disefio de prétesis personalizadas a partir
de imagenes médicas y software de disefio asistido por computadora en la nube

optimizando los recursos de la computadora.

RECOMENDACIONES Y/O TRABAJOS FUTUROS

e Llevar a cabo la manufactura de la prétesis femoral para una aplicacion real, realizar
pruebas de resistencia y desgaste para comparar con los datos obtenidos y verificar
su funcionalidad.

e Implementar otros cementos 0seos para tener estudios de tipo cuantitativo.

e Realizar estudios de tratamientos superficiales en la protesis para favorecer la

osteointegracion de protesis-hueso.
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