UNIVERSIDAD AUTONOMA DE BAJA CALIFORNIA
FACULTAD DE INGENIERIA

MAESTRIA Y DOCTORADO EN CIENCIAS E INGENIERIA

IDAD AUTONOME DE BAJE CALIp

S

ﬂ <
OPR

{4 DEL HOMBRE

o
:',
>
X

T
>
=
N

\C

“Analisis Numérico y Manufactura de una protesis de Titanio
Ti-6Al-4V en una maquina CNC de 4 ejes”

TESIS PARA OBTENER EL GRADO DE:
DOCTOR EN INGENIERIA

Director de Tesis: Dr. Israel Sauceda Meza

Presentado por: M.C. Miguel Angel Martinez Romero

Mexicali, B. C. diciembre de 2012



UNIVERSIDAD AUTONOMA DE BAJA CALIFORNIA
FACULTAD DE INGENIER iA

Maestria y Doctorado en Ciencias e Ingenieria

VOTOS APROBATORIOS DE TESIS DE DOCTORADO

Fecha: 16 de Abril de 2012
Nombre del autor: Miguel Angel Martinez Romero

Titulo de la tesis:
ANALISIS NUMERICO Y MANUFAC]'URA DE UNA PROTESIS DE TITANIO
TI-6AL-4V EN UNA MAQUINA CNC DE 4 EJES.

CERTIFICAMOS QUE ESTA TESIS HA SIDO APROBADA POR LOS MIEMBROS DEL COMITE DE TESIS
PARA SU DEFENSA EN EXAMEN ORAL.

Favor de regresar esta forma debidamente firmada y acompafiada de la tesis del estudiante, para su revision
a la Coordinacion del programa y Coordinacion de Investigacion y Posgrado de la Facultad de Ingenieria.

Grado

Académico Nombre Completo Firma Funcién

Dr. Israel Sauceda Meza Presidente

Dr. Juan de Dios Ocampo Diaz

\
Dr. Benjamin Valdéz Salas % Secretario

7]
/
Sinodal

04
Dr. | Guillermo Urriolagoitia Calderén é‘*ﬁ Sinodal

Dr. Christopher Rene Torres San Miguel 7 Sinodal

Este formato debera entregarse a la coordinacion del programa por lo menos dos semanas antes de la fecha
de examen elegida, con las firmas correspondientes y acompafiado de un ejemplar de I3 tesis.

Dr. Marco Antonio Félix Lozano Dr\grael Sauceda Meza,
Coordingcion de Investigacion y Posgrado Présidente del SACC.




AGRADECIMIENTOS

A mi querida esposa Magda Myriam y mis hijos Miguel Angel, Marcos y Magda Elisa por todo su apoyo,
comprension y paciencia a lo largo de este y todos los retos de mi vida profesional.

Al Doctor Israel Sauceda Meza por su significativa direccién y apoyo.

A los Doctores Juan de Dios Ocampo Diaz y Benjamin Valdez Salas por su valiosa asesoria.

A los Doctores Guillermo Urriolagoitia Calderdn y Christopher René Torres San Miguel por su
orientacion.

A las siguientes personas:

Dra. Julia Dolores Estrada Guzman

Lic. Rocio Estrada Guzman

Ing. Ana Ruth Martinez Ibarra

Ing. Juan Manuel Castro Raygoza

Joven Antonio Rafael Sandoval Villegas

Por su importante ayuda en el proceso de elaboracion de esta tesis.

De manera muy especial a la Universidad Auténoma de Baja California por permitirme alcanzar esta
trascendente etapa en mi formacidn académica.



Analisis Numérico y Manufactura de una protesis de Titanio

Ti-6Al-4V en una maquina CNC de 4 ejes”

INDICE
RS L=l STV L5 L3OO VI
INAICE 0@ TADIAS ...vvevieeececeetetee ettt bttt a ettt s b st et s s s st be st s s s s st nanas X
GlOSAITIO A LEIMINOS. ¢ ettt ettt sb e s bttt e bt e s bt e sbeesheesatesabe e b e e beenbeeemeeemeeenseeneean Xl
=T [ L= o PP PPTP XV
Y o131 T OO OO OSSR P TP PUROPTO XV
[ [T oo 1 4 =F] LSRR XVI
(0] oY [ 6 1V Zc TP XVI
JUSTITICACION ..ttt ettt e b e e bt e b e s b e saeesaneen e e sreesreesane e XVl
CAPITULO 1.- DESARROLLO DE PROTESIS EN BIOMECANICA........ccovieirtrrnrencissssssesessssssssesssssssnns 1
1.1.- DEFINICION DE BIOMECANICA .....couvmiiriireimeittessesissiessesiss ettt 2
1.2.- ANTECEDENTES HISTORICOS DE LAS PROTESIS ARTICULARES ......cvcvieieeereeerereeeeeseieeeesssesseeeeesesenenns 2
1.3.- PROTESIS NO CONVENCIONALES PARA CADERA.........cveveiuerieeierneeeessae s sess s ss e 5
1.3.1.- Antecedentes de las prétesis N0 CONVENCIONAIES ........evviiiiiiiiiicieee e 6
1.3.2.- Objetivos de los reemplazos del tercio proximal del fémur ..........cccoeciieeieiiieiccciieeceeeeeee 6
1.3.3.- Ventajas, complicaciones y limitaciones de las prétesis no convencionales para cadera......7



1.3.4.- Materiales empleados en las prétesis no convencionales de cadera.........ccceeeeciveeeicieeeennns 8

1.3.5.- Protesis fabricadas @ 1a Medida.......ooveeeiiiiiieie e 11
1.3.6.- Problemas relacionados con la modulacion de protesis.......ceeecveeeeeccieeeecciieee e 13
1.3.7.- Alternativas para la reconstruccion del tercio proximal del fémur..........ccoccvveeiiiieeiinne.n. 14
1.3.7.1.- Sistemas aloiNJertOS-PrOteSIS...cciiciiii ittt e e s re e e e sareeeeas 15
1.3.7.2.- Prétesis convencionales 0 Mega ProtesiS.....uui i iiiieiiiiieeeiiieeeesreeeesireeeesireeeeeneeee e 15
CAPITULO 2.- FUNDAMENTOS DEL TEJIDO OSEO Y FISIOLOGIA ARTICULAR DE LA CADERA............... 16
2.1.- ESTRUCTURA Y FORMAGCION OSEA.......oovieiuieeeeeeeceecetteeeeetetees sttt sasssssssesesesasensnns 17
2.0.1.- ESEruCtura del HUBSO ...ttt st ettt sabe e snteesbee e 18
2.1.2.- Hueso cortical Yy hueso trab@CUIAr...........uiiiieiieee e e 19
2.1.3.- Hueso fibroso y hUESO IameIar.........euiicuiiiiiciiie ettt sre e e aaee e 20
2.0.4.- CAIUIAS OSEAS ...uveeneeentieiite ettt ettt ettt et ettt e s bt e s bt st e et e e ke e s bt e sae e sab e s abe e be e bt e e beesaeeeateeneean 22
2.2.- FORMACION DEL TEJIDO OSEOQ ...uouvuuriniiririeniineeseritiessesissise st ssesissise s ssesess e ssesinesnenes 23
2.2.1.- Modelacién y remodelacion del RUESO .......cccuviiiiiiiii i 24
2.2.1.1.- MOAEIACION BSEA....coiuiiiieeieetie ettt ettt ettt et sttt b e be e ae e eaee et as 24
2.2.1.2.- RemMOdelacion GS@a.......c.eevuieiiiiiienieiieeeeeei ettt s 24

2.2.2.- Remodelacion fiSiOIOZICa. . ..cccuuiie ettt et a e e e arae e 25
2.2.3.- Modelacién y remodelacion adaptativa .......cceeeeeeieeiiiiiiieccciree e 26
2.2.4.- Modelacién y remodelacion asociativa a implantes.........ccooccveeeeciieee e 26
2.3.- PROPIEDADES MECANICA DEL HUESO .....ocvcvivecececececececceee ettt sesssss s s s s s snsssnns 27
2.4.- ANATOMIA DE LA CADERA Y PELVIS.....ouiuiviveiiiiectctete ettt s bbb asae s s nanans 29



D 0 R Vo ¥ 1 o] g o[ e [N - I =Y 1V R 29

2.4.2.- ANAtomia del FEMU ..ottt et e st e esab e e snee e sbee e e 30
2.5.- FISIOLOGIA ARTICULAR DE LA CADERA ..ottt ettt ettt se s aeae s s 32
2.5.1.- Movimientos de flexion de 12 Cadera........cocieeiieiienieieeeeeeeee e 33
2.5.2.- Movimientos de extension de 1a Cadera........ccceveeeiiieniie it 33
2.5.3.- Movimientos de abduccidn de 1a Cadera ........cceveeiieiienieiiieeeeee e 34
2.5.4.- Movimientos de aduccion de 12 CAdera ......cocueerieiiiieniie ettt 35
2.5.5.- Movimientos de rotacién longitudinal de la cadera........ccooecvveeeeciiiec e 36
2.5.6.- Factores musculares en la estabilidad de [a cadera.......c.cccocveveiniininciiciee e 37
CAPITULO 3.- BIOMATERIALES.......cccverteeeeererrsesseesseessessasssesssesssssssssssssssssesssssssessessssssssssessssssesssasses 38
3.1.- MATERIALES PARA PROTESIS INTERNAS ......ovuiverereeeeeeeceeteteteseseseteaesesesesesasaesesesesesesssassesesessssansesns 39
3.2.- ESTABILIDAD Y FIJACION DE LOS IMPLANTES.......cocveveveteteteteeeteeceeeeeseseesesesesesssssssssesesssesesesesessssssssanas 39
3.3.- BIOCOMPATIBILIDAD DE LOS METALES......c ittt ettt e e e 40
3.4.- BIOCOMPATIBILIDAD DE LAS CERAMICAS.......ovuevieieereeeteeeetetessie e ss s ss s ssassesans 41
3.5.- BIOCOMPATIBILIDAD DE LOS PLASTICOS ......vvvveveveeeteeeteeeteteeceeesssesesesessssesssss s seassesesessssesesanas 42
3.6.- CONCEPTOS EN EL DISENO Y EL EMPLEO DE LOS BIOMATERIALES.......cocvviriririeierereiereieieeeeeeeeeeesenens 42
3.6.1.- Superficies de deslizamiento de 1as Protesis........coucueeeicciieeecciee e e 42
3.7.- ELECCION DE BIOMATERIALES PARA LOS REEMPLAZOS ARTICULARES TOTALES ......coccveververrerrennns 44
3.7.1.- Factores considerados para el disefio de Protesis ... ..o iieeeeiieeeeciieee e e 46
3.7.2.- Efectos sistematicos y remotos del empleo de los biomateriales..........cccoeeeeeiiiieciieeeennen. 47
3.7.2.1.- Efectos MetabOliCoS. ....ccuiiiiiiieeeeeee e s 48



3.7.2.2.- Efectos bacteriolOZICOS.......coiiiiiiii et bae e e e 48

A T 3 {-Tor {0 Il g T=ToT o] - 1Y [0l 1SR 48

3.7.3.- Corrosion y biodegradacion ..........cccuveieiiiiiiecciie et e et e e e e ebre e e e araeas 49
3.8.- RESPUESTA DEL TEJIDO A LOS MATERIALES DE LOS IMPLANTES.......coiiviiiriieiieenieeeieeenieesvee e 50
3.8.1.- Respuesta NOrmMal del teJid0 ........civcuiiiiiiiiiiecciee e 51
CAPITULO 4.- ANALISIS DE LA PROTESIS POR EL METODO DEL ELEMENTO FINITO .......coceeurerrerueenne 53

4.1.- ANTECEDENTES DEL METODO DEL ELEMENTO FINITO

APLICADO A LA BIOMECANICA ...ttt sttt ettt ettt sttt setet s esessesansnanas 54
4.1.1.- Antecedentes de estudio de cadera y fEMuUr.......ccoociiiiiciie i 55
4.1.2.- Desarrollo de la geometria y propiedades MeCANICAS .....ccuveveeerieeeeeiiee e e 56
4.1.3.- Caracteristicas generales del Modelado ..........cccueiiieiiiiiciii e 56
4.1.4.- Caracteristicas de los materiales estudiados ..........coceereeriiiienieniieeeee e 57
4.1.5.- Modelo tridimensional del fémur por el método del elemento finito ........ccccecvvvveeeiieeeennen. 57

4.2.- DESARROLLO DE LA GEOMETRIA Y PROPIEDADES MECANICAS CONSIDERADAS EN LOS MODELOS

DEL ELEMENTO FINITO....cttitiiiiiiiiiiitee et ettt e e e e ettt et e e e e e e arebee e e e s e s s snnsaeeeeeeeesaannneeeeaeesesannnrnes 58

4.3.- CARGAS CONSIDERADAS EN LOS MODELOS NUMERICOS .......oveerreeieeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeseseeeesesesenanes 61
4.4.- DISENO DE LA PROTESIS DEL CASO DE ESTUDIO ....c.vieiveriecereeeteeeie e sesesae et ssaes 64
4.5.- CONSIDERACIONES DE CARGA PARA EL MODELO DE ELEMENTO FINITO ...cccouiiiiiieeeeeeiiieeeeee e, 67
4.6.- PLANTEAMIENTO DE LA METODOLOGIA DE ANALISIS NUMERICO......c.coviuererereiiieceeieeresseeeieaens 68
4.6.1.- Tipo de elemento UtIliZado..........oeeiiii it e e e e e e aae e e e e e e 68
4.6.2.- Creacion de elementos fiNItoS.......cciuiiiiiiriieieee e s 69



4.6.3.- Aplicacién de cargas y condiciones de frontera........ccceeeecveeeicciiee e 70

4.6.4.- Campo de esfuerzos y deformaciones prinCipales .......cccueeeeiiieeiiiiiieeiiiiiee e 71
4.6.5.- Interpretacion de resultados del andlisis NUMETICO .....ccvvieeeciiie e 72
CAPITULO 5.- ANTECEDENTES DE MANUFACTURA .....ooeiiireineertesseesesssessessseessessesssessssssesssssssessssnes 73
5.1.- PROCESOS DE MANUFACTURAL ..ottt sttt sttt ettt et she e st st st b e be e s b e smeeemeeeneeeneeen 74
5.1.1.- Antecedentes de los procesos de manufactura de protesis.......cccvvveeeercieeeesccieeecceee e, 74
5.1.2.- Definicidn de Manufactura........cocuooieieiieeee et 77
5.1.3.- Tipos de procesos de ManUfaCtura ......ccccccueieiiiiiiiiiiees et sree e e s 78
5.1.3.1.- Procesos de maquinado tradicionales........ccevuieiiieciiee i 80
5.1.3.2.- Procesos de maquinado no tradicionales...........cccoccuveiieciiee e 81

5.2.- SISTEMAS DE MANUFACTURA INTEGRADOS POR COMPUTADORA .....ccoiiiiiiiiieeeeiineeeeee e 84
5.2.1.- Manufactura integrada por COMpPUIAdOra.......c..eeieeiiiie et e e e e e 84
5.3.- ANTECEDENTES DE MANUFACTURA DE LA PROTESIS ....ocvvvirereeecteteteteseeceeseseseses st sessenaesns 86
5.3.1.- Secuencia tipica de manufactura de una protesis de fémur........ccccccveeiviiiei e, 86
5.3.1.1.- Seleccion e inspeccion del material.........cceeooeiieieeciee e e 87
5.3.1.2.- Proceso de prensado €N CaliENtE .......ceevviieieieiiie et 88
5.3.1.3.- Operacion de freSA0 .....ccuuiii ittt et e e e tte e e e are e e e bt e e e e areeas 89

5.3.2.- Manufactura de la protesis del caso de estUdio........ueeeeeiiiiiiciiiee i 90
5.3.2.1.- Seleccion del Material. ..ot 91

5.4.- CONCEPTUALIZACION DE MANUFACTURA DE LA PROTESIS ...veeieieeieeeeceeeeeee et 91

5.4.1.- Seleccion del tipo d& MAQUING ....ccecciiiieeiiiie e e e rre e e e e e s e eabae e e eeareeas 91



5.4.2.- Orientacion del modelo €n @l Material ........ooeevvviiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiiieeeeeeeeeeeeeeeeee et eeeeeees 92

5.4.2.1.- Seleccion de [a herramienta ........cooueeriieiieeiie e 92
5.4.3.- Estrategia de maquinado Para 12 Protesis ... .. iiiiie e e eaae e 93
5.4.3.1.- Operaciones de ROUEhING/DEShaSte ........ccceeeeuiieiiieeitieecee et e evee e 93
5.4.3.2.- Operaciones de SWeeping/BarridO.......ccceciueeiieeieerieesieseesresereeteesteesteesseessaesavesseeses 94
5.4.3.3.- Operaciones de Profiling/Perfilado ..........ccueeiiiiiiiiecii et 94
5.4.3.4.- Operacion 1soparameétric/ISOPEriMELIiCOS .....c.uiiivieeeeeeiriecitee e eeree et eteeeereeeeaee e 94
5.4.3.5.- POSICION d@ TabS/COSTIlAS .ooveeeeeeeieeeeieieeeieeeeeee ettt e e e e e eereeeeeeesesesssraeeeeesssesannnenes 94
5.5.- PROCESO DE MAQUINADO DE LA PROTESIS ....ovvveeeeeeeeeceeeeeceeeesses st esess s enes e 96
CONGCLUSIONES ...ttt ettt ettt st sttt ettt e bt e s bt e s at e sa e e eate e beesbeesbeesaeesabeeabeeabe e beeabeeameeemeeenseentean 100
RECOMENDACIONES PARA TRABAJO FUTUROD ....ciiiiiiiiiiiiiiiee ittt e e 101
REFERENCIAS. .. ettt ettt ettt e e ettt e e e e e e s be bttt e e e e e e e an bbb et e e e e e e e s nnrebeeeees e e annbeeeeeeeeeaaannnaneeeens 102

APENDICES ANEXOS EN CD

Vi



indice de figuras

Figura 1.1.- Evolucién que ha presentado la artroplastia de cadera,

utilizando materiales biocompatibles .........ccocuiiiiiiiii i, 3
Figura 1.2.- Juego inicial de protesis N0 CONVENCIONAIES .......ccecciieiiiiiiee et e 4
Figura 1.3.- Prétesis no convencional con CUbIerta POroSa......cccueeeieciiieeieiieeeeeiee e estee e esee e esvee e e 4
Figura 1.4.- Prétesis no convencioNal MOAUIAT ........ocviiii it 5
Figura 1.5.- Técnica conocida como “miodesis” que consiste en suturar los musculos entre si.............. 8

Figura 1.6.- Corte tomografico del hueso de cadera derecha de un paciente de 54 afios de edad. a) corte

medio de acetdbulo y b) corte proximal de acetdbulo ..........ccceeeeiiiiiiecciii e, 12

Figura 1.7.- Digitalizacién de cortes tomograéficos, a) corte medio de acetdbulo, b) corte proximal del

ACETADUIO .. s s 12
Figura 2.1.- Partes del eSqUElEtO NUMANO0 ........ccuiiiiiiiiie et tae e e e e s 17
Figura 2.2.- Clasificacion de los huesos del esqueleto humano .........cccceevecieiiiccien e, 19
Figura 2.3.- Hueso trabecular ¥ COrtiCal......ouuiiiiiiiiiie e 20
Figura 2.4.- OsteocCito €N €l NUESO ESPONJOSO......uuiiiiiiiiieeieiiee e eeieee e et e e et e e e ette e e e ebee e e e e beee e eeabaeeeeeasenas 21
Figura 2.5.- Estructura del hueso lamelar.........ccuiiiiiiie i e e 21
Figura 2.6.- Estructura macroscopica y microscopica del hUESO .......ccuueeeeeiiiiieciiiie e, 23
Figura 2.7.- Remodelacion 6583 NOIMAl ........ccoiiiiiiiiiiiie e 25
Figura 2.8.- Disefio de prétesis en las articulaciones Mas COMUNES.........cccveeeeriieeeciiiee e 27
Figura 2.9.- Anatomia completa de la pelvis feMeNing .........ccocciiiiiiiiii e 30
Figura 2.10.- Caracteristicas generales del fEMUI .........ooiiiiii i 32
Figura 2.11.- Movimientos flexionantes de |a cadera.........ccceeeeeeciiiiiiie e 33

VI



Figura 2.12.- Movimientos de extension de 1a Cadera........ccceeecieeeiciiie e 34

Figura 2.13.- Movimientos de abduccion de |a cadera......ccueeeiciiiiicciee e 34
Figura 2.14.- Movimientos de aduccion de 12 Cadera. ..o iciie it 35
Figura 2.15.- Movimientos de rotacion de |a Cadera.....cccoouieiiiciee it 36
Figura 2.16.- MUsculos estabilizadores de 1a Cadera ........oocveviieiiiiicciie e 37

Figura 4.1.- Modelo de elementos finitos que muestra la carga correspondiente a la reaccién del

acetabulo (cadera) y la accidn de los musculos abductores.........ccccveeeeeciieeicciiee e 61

Figura 4.2.- Deflexiones del fémur en el plano frontal como funcién de la fuerza Z

(MUSCUIOS THO-TIDIAIES) ... e e e e e e ebae e e e enaaeas 62
Figura 4.3.- Fuerzas aplicadas a las mallas de elementos finitos del fémur.........ccccoecveiiiiieiiiccen e, 63
Figura 4.4.- Tomografia computacional axial y prétesis de cadera total...........ccoceeeeiiiiieciiee e, 64
Figura 4.5.- Modelo tridimensional del NUESO..........cccuviiiieiiie e e et 65
Figura 4.6.- Remodelacion de hueso por medio de imagenes TAC O CT ......ceevevieeeiiieeeeccieeeeeeeee e 66
Figura 4.7.- Prototipo del hueso por medio de imagenes TAC O CT ......oeeeevieeeeciieeeceieee et 66
Figura 4.8.- Apoyo medio en lafase de Marcha ........ccceeiieiie e 67
Figura 4.9.- Orientacion de la fuerza de reaccidn de la cadera ......ccooceeeieciiieeccciee e 67
Figura 4.10.- Elemento tridimensional SOLIDOS ...ttt e e e e e e e e e e e nnreeeee s 69
Figura 4.11.- Modelo de elementos finitos del caso de estudio.........cccceeveiieiieccieeicccee e, 69
Figura 4.12.- Cargas y condicione@s de froNTera .......ccccueeiieiiie i ettt 70
Figura 4.13.- Esfuerzos principales de VON-IMISES ......c.ueiiieuiiieiiiiie ettt e et e e e vae e e 71
Figura 4.14.- Deformaciones maximas de VON-IMlISES .......cccueieeeiiieeiiiieeeeeiieeeeeteee et e e e eree e e e rte e e e eaneeas 72
Figura 5.1.- Clasificacion de los procesos de manufactura........cccceeeevieeiieiiee s 79

Vil



Figura 5.2.- Procesos de maquinado tradiCionales..........ccccueeiiiiiieiiciiie et 81

Figura 5.3.- Métodos de maquinado NO tradiCioNales........c..eeiieiieiiiiiiie e 83
=Vl WY B o F- [ = T o [T 1 = o 1o USSR 87
Figura 5.5.- Material rolado y estirado en forma CONiCa ........ccoccveiiiciiii i 88
Figura 5.6.- Forma predeterminada después de un proceso de forjado.......ccccecvevivrieeiiiiiieeeincieeeeeneen, 88
Figura 5.7.- Forma final después del proceso de forjado ........ccccueeiiiiiiiiicciiie e e 89
Figura 5.8.- Forma final después del proceso de maquinado........ccccecveeeiiciieeeccciee e 89
FIgUra 5.9.- Protesis fiNal c...uiii it ettt e et e e e e e e e e e e aba e e e e e ba e e e e e artee e e nreeas 90
Figura 5.10.- Modelo parameétrico de Protesis ......ccuiiiiiiiiiiei ittt e e e svee e e e 90
Figura 5.11.- Vistas de la orientacion del modelo en el material ......cccceeiveiiiiecciee e, 92
Figura 5.12.- Diagrama de herramientas usadas en el proceso de maquinado para la prétesis.............. 93
Figura 5.13.- Proceso de maquinado virtual del modelo de la protesis ........ccceeceeeeeeieeeecciee e, 95
Figura 5.14.- Pieza terminada observandose la posicidn de las costillas .......ccccoceeeveieiiiicien e, 95
Figura 5.15.- Maquina de control Nnumeérico (CNC) Marca Hass........ccceevcvereiieeiieeeiiieesree e esreeeveeesneean 96
Figura 5.16.- Panel de control de la maquina CNC .........coooiiiiiiciiie et et 97
Figura 5.17.- Proceso de maquinado de 1a Protesis ......eiiiiieieiicieee e eevee e e e 98
Figura 5.18.- Maquinado parcial de |2 Protesis .......coccuiiiieiiie ettt e e e 98
Figura 5.19.- Prototipos de la protesis mediante maquinado y prototipado rapido..........ccceeeevveeeennneen. 99
Figura 5.20.- Maquina de prototipado rdpido .........coccuiiiiieiiiee ettt ettt 99



indice de tablas

Tabla 1.1.- Propiedades y aplicaciones de biomateriales ........ccccoeeeiiciiiiicciiic e 10
Tabla 3.1.- Potencial caracteristico (pc) de diversos metales y aleaciones.........cccceeecveeeeccieeeccciee e, 41
Tabla 3.2.- Dureza de materiales con alto Peso MOIECUIAr........ccveiiiiieii i 43
Tabla 3.3.- Angulo de contacto en materiales con superficies PUlidas..........cceceevrereeeeeeeeeeeieeeeeeeeseenns 44
Tabla 3.4.- Potenciales electroquimicos para las aleaciones metdlicas empleadas en los implantes......50

Tabla 4.1.- Propiedades mecanicas del cemento éseo y de materiales empleados en la fabricacion de

o] oY =Ty ST 60

Tabla 4.2.- Cargas en 1as COMPONENLES X, Y ¥ Z ..uuiiiiiiiiiei ittt ettt erte e e stee e e sbee e s e sbae e e e snae e s enaraeas 70

Tabla 5.1.- Herramientas utilizadas en el Maquinado ........c..coooeiiiiiciei e 93



Glosario de términos

Abduccidn.- Alejamiento de la linea media.

Abrasion.- Las asperezas de la superficie mas dura desgarran la superficie mas blanda.

Absorcidn.- Captacion de liquidos o sustancias por la piel, superficies mucosas o vasos.

Acetabulo.- Cavidad grande en forma de copa en la cual se articula la cabeza del fémur.

Adhesiodn.- Dos superficies comprimidas entre si desprenden particulas cuando entre ambas se produce

movimiento.

Aduccion.- Acercamiento hacia el centro o a la linea media.

Articulacidn.- Unién entre dos o mds huesos del esqueleto.

Artroplastia.- Accién de llevar a cabo una cirugia de cadera.

Artrosis.- Proceso degenerativo crénico dseo.

Biocompatibilidad.- Convivencia pacifica entre un material externo y un sistema vivo, sin ninguna

reaccion alérgica.

Biodegradacion.- Descomposicidon de un material por medio de un sistema bioldgico.

Biomateriales.- Materiales capaces de estar en contacto con tejido vivo.

Biomecdnica.- Sintesis entre la biologia y la mecanica donde los principios de la mecdnica se aplican a

sistemas bioldgicos.

Cadera.- Region lateral de la pelvis del latin cathedra.

Canal haversiano.- Canales u orificios que se extienden longitudinalmente en la didfisis de los huesos

largos.

Citoplasma.- Parte de la célula que rodeada por una membrana excluye el nicleo.

Cresta iliaca.- Nombre que recibe el borde superior del ala del ilion.
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Colageno.- Sustancia proteica en forma de fibras que funciona como cemento en la estructura ésea.

Coxales.- Hueso de la pelvis dsea.

Desgaste.- Pérdida de material producida por el deslizamiento relativo entre dos superficies en

contacto.

Diafisis.- Parte media de los huesos largos.

Epifisis.- Extremo de un hueso largo unido al cuerpo o diafisis del mismo.

Estereolitografia.- Es un proceso de realizacion rdpida de prototipos que utiliza la estratificaciéon para la
construccion de un modelo de disefio. La tecnologia utiliza resinas liquidas fotopoliméricas que se

solidifican cuando son expuestas a la luz ultravioleta

Fisiologia.- Estudio del funcionamiento de los drganos y de los tejidos de los seres vivos (del griego

physis, naturaleza y logos, estudio).

Hipersensibilidad.- Reacciéon inmunitaria exacerbada que produce un cuadro patoldgico causando

trastornos, incomodidad y a veces, la muerte subita.

lliofemoral.- Es una banda en forma de “Y”, de fibras muy fuertes que conecta a la espina iliaca
anteroinferior del hueso coxal a una linea de hueso que se extiende ente los trocantes mayor y menor

del fémur.

Insercidn.- Lugar en que se fija un musculo a un hueso que se mueve.

Intertrocantéreo.- Localizada entre los trocanteres mayor y menor.

Lamelas.- Membranas.

Ligamento.- Banda o placa de tejido firme compacto fibroso que sirve para unir dos huesos.

Material bioactivo.- Material disefiado para estimular o modular una actividad biolédgica especifica.

Mesénquimas.- Tejido conjuntivo embrionario del que deriva el tejido conjuntivo, el éseo, el circulatorio

y parte del muscular.

Miodesis.- Tension adecuada.
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Musculo isquiotibial.- Musculos que se encuentran en la regién posterior del muslo.

Musculo Psoas iliaco.- Musculo que se encuentra en la cavidad abdominal y en la parte anterior del

muslo.

Necrosis.- Degeneracion de un tejido por la muerte de sus células.

Ortopedia.- Rama de la medicina que se encarga de prevenir o de corregir deformaciones humanas del

sistema neuro-musculo-esquelético, por medio de aparatos o ejercicios especiales o corporales.

Osteontegracion.- Conexion directa estructural y funcional entre el hueso vivo, ordenado, y la superficie

de un implante.

Osteoclasto.- Célula encargada de la resorcion y destruccion del tejido éseo.

Osteocito.- Son células 6sea maduras, derivadas de osteoblastos que se alojan en lagunas dentro de la

matriz dsea calcificada.

Osteoblastos.- Son células del hueso formadoras de la matriz dsea.

Pelvitrocantéreos.- Grupo de seis musculos situados en el plano profundo, inmediatamente por debajo

del borde inferior de la regién glutea.

Perno.- Nombre que se le da a la probeta sobre la cual se aplica la carga en la maquina denominada

perno sobre disco.

Pelvis.- Base de la cavidad abdominal inferior.

Preosteoblastos.- Son células de aspecto fibroblastico cercanas a las superficies dseas pero separadas

de estas por otros tipos celulares.

Proximal.- Mas cerca, con cualquier punto de referencia.

Prétesis.- Parte artificial que sustituyen una seccién del cuerpo con el propdsito de restaurar alguna

funcién.

Pubofemorales.- Sale de la rama superior del pubis y se inserta, levemente por debajo del anterior.

Resorcion.- Pérdidas de sustancias por medio fisiolégico o patoldgico.
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Reticulacidn.- De igual manera que la vulcanizacién implica la formacidon de una red tridimensional

formada por la unién de las diferentes cadenas poliméricas.

Sartorio.- Es un musculo de la regién anterior del muslo.

Secrecidn.- Proceso por el que una célula o un ser vivo vierte al exterior sustancias de cualquier clase.
Subtrocantérea.- Conexién del trocanter menor hasta el istmo de la diafisis.

Tejido conectivo.- Es un conjunto heterogéneo de tejidos organicos que comparten un origen.

Tejido Oseo.- Es una variedad de tejido conjuntivo que se caracteriza por su rigidez y su gran resistencia

tanto a la tracciéon como a la compresion.

Tendodn.- Corddn fibroso de tejido conectivo en el cual terminan las fibras y se conectan el musculo y el

hueso.

Tercio proximal del fémur.- Se consideran fracturas de la extremidad proximal del fémur las que se

producen en los cinco centimetros proximales del mismo.

Tomografia computarizada.- Es un procedimiento de diagndstico que utiliza un equipo de rayos X

especial para crear imdgenes transversales del cuerpo.
Valgo.- Desviacién hacia afuera (apertura mayor que la promedio).
Varo.- Desviacion hacia adentro (apertura menor que la promedio).

Vaso sanguineo.- Es una estructura hueca y tubular que conduce la sangre impulsada por la accién del

corazoén.

Vasos linfaticos.- Son canales delgados y diminutos que transportan material de desecho y células del

sistema inmunitario en un liquido llamado linfa.
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Resumen

En el presente trabajo se analizd una prétesis personalizada de Titanio Ti-6Al-4V por el método del
elemento finito y se desarrollé un proceso de manufactura para su fabricacion. Para el andlisis numérico
se considero el software ANSYS versidon 12, donde se realizé un andlisis estatico-estructural a través de
un—elemento SOLID95, para obtener un esfuerzo maximo de 44.0799 MPa (6.393 Ksi), el cual es
presentado en el cambio de la direccién del vastago de la prétesis, a fin de alcanzar un factor de
seguridad de 19.26. Mientras que para la fabricacién se utilizé una maquina tipo CNC de cuatro ejes, que
trabaja de manera continua durante el proceso de maquinado, reduce eficientemente la pérdida de
paridad entre las diferentes superficies y mejora los tiempos en el proceso de manufactura al disminuir

la cantidad de cambios de SETUP (cambio de herramienta).

Abstract

This paper presents an analysis through Finite Element Method of a prosthesis made of titanium Ti-6Al-
4V, and shows its efficient manufacturing process. For the numerical analysis it was used the software
ANSYS on version 12, which performed a structural static analysis considering a SOLID95 element, and
obtaining a maximum stress of 44.0799 Mpa (6.393 Ksi), which was present on the direction change of
the stemprosthesis, reaching a safety factor of 19.26. For the manufacture process, a four-axis CNC,
working continuously during the machining process, reducing the losses efficiently between the various
surfaces, and improving the lengths in the manufacturing process by reducing the number of changes of

SET UP’s (tool change).
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Hipétesis

Con el disefio y manufactura de prétesis personalizada mediante el uso de software para CAE y CAM
especializados, se podrdn reducir los tiempos de espera de los pacientes, asi como establecer una

metodologia de fabricacién mediante maquinas de 4 6 5 ejes.

Objetivo

Realizar una evaluacion detallada del disefio de la endoprétesis y fabricarla mediante una maquina de

control numérico (CNC) de cuatro ejes a partir de tomografias computarizadas tomadas al paciente.
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Justificacion

Uno de los casos ortopédicos al que se le ha prestado mucha atencidn en los ultimos 100 anos es la
fractura de fémur, que con frecuencia ocurre en pacientes mayores a 65 afios. De ahi que sea
importante evaluar la integridad estructural de la prétesis con la mayor precisién posible, con el fin de
plantear el mejor tratamiento clinico. La técnica mas moderna para establecer la geometria de los
huesos consiste en el empleo de la tomografia computarizada. El tomdgrafo es un aparato que muestra
cortes transversales de los tejidos, y se auxilia de una computadora que integra las imagenes
radiograficas que previamente se obtienen. Entre las principales ventajas, se encuentra el que la fuente
de la informacion esté relacionada directamente con cada paciente. Por otra parte, se evita la
manipulacion de tejidos humanos, y se simplifican los procedimientos asépticos y legales. Esto, debido a
gue los recursos de cdmputo son mas eficientes y el procedimiento donde se emplea la tomografia con
elementos finitos se ha optimizado notablemente, lo que permite que constantemente sea factible
revisar la integridad estructural del sistema hueso-prétesis del fémur bajo distintas condiciones de carga

[10].

Anualmente se realizan cientos de implantes de prdtesis de cadera a nivel mundial, sin considerar en la
justa medida, las caracteristicas requeridas por los pacientes y la industria medica; el establecer una
base metodoldgica del disefio mecanico dptimo y de la manufactura de este tipo de proétesis, mediante
el uso de aleaciones de titanio especializadas y fresadoras de 4 ejes; serd de gran utilidad para el area

biomédica; ya que permitira establecer las bases para su manufactura en la regién.
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Capitulo 1

DESARROLLO DE PROTESIS EN

BIOMECANICA

En el presente capitulo se
muestran los  antecedentes
historicos de la evolucidén de la
Biomecanica en protesis
convencionales y no

convencionales.



1.1.- DEFINICION DE BIOMECANICA.

De manera genérica podemos decir que la Biomecanica es una disciplina de la ciencia que tiene como
finalidad estudiar las estructuras con cardcter mecdnico que poseen los seres vivos, en particular lo
relacionado con la funcién a nivel de células, tejidos, drganos y sistemas muy enfaticamente en lo que al

ser humano concierne.

1.2.- ANTECEDENTES HISTORICOS DE LAS PROTESIS ARTICULARES.

Aunque existen antecedentes prehistoricos de la Biomecanica, utilizado por nuestros antepasados para
la fabricacién de armas y utensilios [1], podemos afirmar que una de las primeras aplicaciones modernas
de esta disciplina consistié en la utilizacién de la Mecdnica de Fluidos en particular las ecuaciones de
Navier Stokes en el analisis del flujo sanguineo, sin embargo, dicha aplicacién adolecié de fallas tales
como la consideracién inexacta de que la sangre se comportaba como un fluido newtoniano
incompresible, asimismo que en virtud de su composicion la sangre no debia tratarse como un medio
continuo, sin embargo resultd interesante el mencionado analisis, porque permitid extrapolar en

sistemas de seres vivos herramientas comiUnmente utilizadas para otros fines.

El comportamiento del sistema musculo esquelético ha tenido siempre gran relevancia dentro de la
Biomecdnica, en particular en lo relativo a las ecuaciones que permiten modelar las propiedades
mecanicas de los huesos, al tomar en cuenta que en términos mecanicos los huesos son considerados
estructuras cuyas propiedades varian de acuerdo con la direccidn; es decir que su comportamiento varia
si la actuacién es longitudinal o transversal. Para modelar en los huesos las relaciones de tension-
deformacion se utiliza la Ley de Hooke, y parametros tales como el mddulo de Young y el coeficiente de

Poisson.



Los primeros registros que se tienen sobre intentos para restaurar articulaciones de cadera fue en 1820
[2], los cuales basicamente consistieron en remover los huesos femorales y acetabulares involucrados.
En el periodo comprendido de 1830 a 1880, a través de terribles intentos por lograr la restauracién de la
movilidad se obtuvo una evolucién por medio de la interposicion de membranas entre la cabeza del
fémur y el acetdbulo, donde fueron utilizadas piezas de madera asi como tejidos suaves de animales.
Mas adelante Gluck en 1890 [2], publicé un trabajo en el que describe el primer remplazo protésico de
cadera donde se utilizé marfil labrado asi como pémez y yeso como cementantes para asegurar el
implante, dicha técnica se continud hasta inicios del siglo XX, cuando se empezaron a emplear
materiales orgdnicos tales como vejigas de cerdos o algunos tipos de tejidos e inorgdnicos como laminas
de oro; el uso de tejidos suaves del mismo individuo, dentro de las cirugias de interposicion de
membranas en caderas obtuvo gran popularidad. Sin embargo, el éxito de esta técnica resulto bastante
limitado, por lo que se practicd Unicamente durante el periodo de 1900 hasta 1920, en el afio de 1923
Marius Smith-Peterson [2] dio paso con el desarrollo de la artroplastia con molde a la era moderna,
hasta nuestros tiempos donde se utilizaban prétesis basadas en sistemas modulares, compuestas de
materiales aleados con disefios que permite su ajuste de acuerdo a las caracteristicas del paciente, tal y

como se aprecia en la figura 1.1 [3].
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Figura 1.1.- Evolucidn que ha presentado la artroplastia de cadera utilizando materiales biocompatibles.



La evolucién de las prétesis no convencionales de cadera puede clasificarse en tres etapas: En la
primera, las protesis eran fabricadas como una sola pieza con longitudes que variaban entre los 80 y los
220 mm, y se utilizaba cemento acrilico para la colocacién tanto de los elementos femorales como de los
acetabulares, sin embargo, estas protesis por su rigidez en el disefio, representaron una gran
complicacién ya que exigian la necesidad de fabricar una amplia variedad de implantes de acuerdo a las

distintas caracteristicas morfoldgicas del paciente, como se muestra en la figura 1.2 [4].

Figura 1.2.- Juego inicial de prétesis no convencionales.

En la segunda etapa solo se agregd una cubierta porosa al hombro dispositivo con el objeto de lograr

una mejor fijacidn extracortical (figura 1.3).

Figura 1.3.- Prétesis no convencional con cubierta porosa.



Mientras que en la tercera etapa se disefiaron sistemas modulares que dieron a las prdotesis una mayor
flexibilidad dimensional, asimismo estos disefios contemplan ajustes tanto en el tamano de la cabeza
como en el cuello femoral asi como la distancia entre el eje del vdstago y la cabeza femoral como se
muestra en la figura 1.4, asimismo el hombro de la prdétesis presenta recubrimientos que mejoran la

fijacién extracortical, de tal suerte que la prétesis posee un mayor grado de adaptabilidad al paciente

[5].
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Figura 1.4.- Prétesis no convencional modular.
1.3.- PROTESIS NO CONVENCIONALES PARA CADERA.

Una alternativa para tratar los problemas de tumores en la cadera, es el uso de las llamadas prétesis no
convencionales, técnica que consiste en la reconstruccion de la parte superior del fémur, en los casos
cuando por razon de tumores y posterior a una reseccion se pierden estructuras fundamentales para el
anclaje de los musculos, y el fémur tiene como funcién simultdnea la de estabilizar y dar movilidad a la

articulacion de la cadera.



1.3.1.- Antecedentes de las prétesis no convencionales.

De acuerdo con los registros existentes el primer remplazo de este tipo se llevo a cabo en 1943 [6], para
lo cual se empled un implante fabricado a base de cobalto-cromo-molibdeno, una vez que se removié
un tumor recurrente de células gigantes. Mds adelante en 1972 fue reportado por Bingold [7], un caso
correspondiente a una cirugia efectuada en 1952, que tuvo un seguimiento de 18 afios donde se pudo
establecer su evolucién, misma que no resulté del todo favorable en virtud de presentarse lo que se
conoce como el signo de Tradelenburg, que se manifiesta como la claudicacién del miembro pélvico por
falta de estabilidad de la cadera, situacidon que se presenta en la actualidad en los pacientes que se

someten a dicho tratamiento [8].

Hasta antes de 1970, la técnica descrita anteriormente consistente en el remplazo del tercio superior del

fémur y fue recomendada para aquellos casos de pacientes con tumores locales de baja agresividad, sin

embargo a partir de 1970 [4], una vez que se desarrollé6 una metodologia para la clasificacién de los
tumores se extendid dicha técnica para casos de tumores locales con mayor nivel de agresividad, mas
adelante a partir de 1980 se ha popularizado el uso de esta técnica, basado en una sistematizacién mas
efectiva en lo relativo a seleccidon de pacientes, asi como el avance en las técnicas quirurgicas y en los
implantes, lo cual ha mejorado sustancialmente los resultados, en particular lo relacionado con las tasa

de mortalidad [1].

1.3.2.- Objetivos de los remplazos del tercio proximal del fémur.

La cirugia consistente en el remplazo del tercio proximal del fémur, pretende basicamente disminuir
sustancialmente el dolor en los pacientes y lograr el restablecimiento en la mayor medida posible de la
movilidad, lo cual se refleja en un mejor nivel de vida para el paciente, ya que cuando se presentan
tumores de alto grado de malignidad, otra alternativa seria la amputacion, sin embargo siempre sera

deseable preservar el miembro del paciente y tratar de disminuir los riesgos de muerte [1].



1.3.3.- Ventajas, Complicaciones y Limitaciones de las Prétesis no Convencionales para Cadera.

Las principales ventajas de la técnica de Prétesis no Convencionales de Cadera es reducir el dolor en el
paciente y lograr que este obtenga un alto grado de funcionalidad que le permita de manera
independiente incorporarse a su vida normal, lo anterior derivado del hecho de que la prétesis
implantada asegure una estabilidad a corto plazo, asimismo que el éxito de la cirugia no dependa de la

consolidacion dsea.

No obstante lo antes expuesto, existen riesgos que derivan en complicaciones tales como la dislocacién
de la prétesis implantada, que a decir de varios autores [1] el rango de dichas complicaciones se
encuentra entre el 5% y el 21 % de los casos, lo cual representa una ventaja si se compara con los casos
en los que se utiliza prétesis convencionales de cadera, donde la incidencia practicamente representa el
doble, debido en gran medida a la presencia de dislocaciones relacionadas con debilidad en los
musculos abductores, asi como la avanzada edad de los pacientes entre otras causas, también se ha
encontrado que otro origen de las alteraciones lo representa el aflojamiento aséptico de la prétesis y las

infecciones[1].

El patrén de marcha denominado Trendelenburg representa una de las limitaciones mads importante de
esta técnica, originada fundamentalmente por la debilidad de los musculos abductores, en virtud de que
como consecuencia de la pérdida del extremo proximal del fémur se pierde el sitio de anclaje, para
superar este problema se han desarrollado varias técnicas entre las que se encuentra el utilizar tornillos
para unir los musculos y la prdtesis, lo cual en ocasiones puede derivar en una necrosis debido a la
interaccion del metal con los tejidos musculares, otra técnica consiste en llevar a cabo una unién de los
musculos unos con otros, dicha técnica se le conoce como miodesis, y puede ser apreciada en la figura

1.5 [9].



Glateo mayor

Vaso lateral

Figural.5.- Técnica conocida como “miodesis” que consiste en suturar los musculos entre si.

No obstante lo anterior, siempre serd recomendable que el paciente se auxilie de apoyos tales como

andaderas o bastones con el fin de disminuir los esfuerzos a los que se somete la prétesis[1].

1.3.4.- Materiales empleados en las prétesis no convencionales de cadera.

Para hablar de los materiales empleados en las prétesis no convencionales (PNC), resulta fundamental el
referirnos en primera instancia a los biomateriales, mismos que se caracterizan por poseer altas
propiedades mecanicas y no corrosivas, lo cual los convierte en elementos esenciales en las diversas
aplicaciones dentro del terreno de las Ciencias de la Salud, debido a lo cual su evolucién ha presentado
un gran avance sobre todo en lo relativo al disefio de aleaciones y estructuras con propiedades fisicas,

guimicas y bioldgicas que permitan cumplir con los requerimientos de cada aplicacién [10].



De acuerdo a su composicién quimica los biomateriales se clasifican en:

Metalicos

e Plasticos
e Ceramicos

e Compuestos

Asimismo con relacidn a su origen dichos materiales pueden clasificarse en:

e Naturales

e Sintéticos

Con relacidén a su estructura los biomateriales se dividen en dos:

e Sodlidos

e Porosos

Sin embargo existe otra clasificacion entre ellos derivada de su aplicacién, que los ubica como
implantables tales como dispositivos ortopédicos, dentaduras etc. y no implantables tales como sondas,
catéteres entre otros [11]. En la tabla 1, se podran observar las propiedades y aplicaciones de los

biomateriales.



Tabla 1.1- Propiedades y aplicaciones de biomateriales.

BIOMATERIAL

PROPIEDADES

APLICACIONES

Metales y Aleaciones

Aceros inoxidables, aleaciones
de Titanio (Ti), de Cobalto
(Col), Nitinol

Alta densidad, resistencia
mecanica al desgaste, impacto,
tensién y comprension, alta
Biocompatibilidad, resistencia a
la corrosion.

Implantes y fijaciones
ortopédicas con tornillos, placas,
alambres, varillas, clavos,
implantes dentales

Cobre (Cu)

Se corroe en el Utero

Dispositivos anticonceptivos

Amalgamas y aleaciones
dentales

Biocompatibles con saliva

Implantes dentales y
reparaciones

Espirales vasculares elasticas
(stents)

Biocompatibles con sangre

Reparacion de venas y arterias

Plasticos (Polimeros)
Hule (goma) sintético
Polietileno, polipropileno,
acrilicos, teflon

Baja densidad y resistencia
mecanica, facilidad de
fabricacién, formacion de
biopeliculas

Suturas, sustitucion de arterias 'y
venas, restauracion maxilofacial:
nariz, oreja, mandibula, dientes;
tendon artificial

Cirugia plastica estética

Dacron, Nylon (Poliéster)

Hilos de suturas

Ceramicos

Oxidos metalicos, alimina
(AI203), zirconia (Zroz), Titania
(Tioz), fibra de carbono, apatita
artificial.

Recubrimientos

Buena biocompatibilidad,
resistencia a la corrosion,
inertes, alta resistencia a la
comprension, alta densidad y
dureza, dificultad de maquinado
y fabricacién

Caderas protésicas, dientes
ceramicos, cementos

Compuestos

Metal cubierto con cerdmica:
Ticon hidroxiapatita porosa
Material cubierto con carbdn o
diamante

Buena compatibilidad, inertes,
alta resistencia a la corrosién y la
tension. Falta de consistencia en
la fabricacién del material

Implante ortopédicos reforzados
con fibras de carbono, valvula
artificial cardiaca, restauracion
de articulaciones

En nuestro caso nos referiremos a los dispositivos implantables de aplicacién ortopédica donde se

incluyen las protesis no convencionales de cadera.

Los primeros intentos para aplicar prdtesis no convencionales a pacientes resultaron poco exitosas, en
virtud de que utilizaban placas metadlicas externas, no fue sino hasta 1964 [12] que se utilizaron los
primeros polimeros acrilicos, lo cual representaba ciertas ventajas en lo que a fabricacidn se refiere, sin
embargo la baja dureza del material propiciaba desgaste prematuro en los implantes con las
consiguientes consecuencias, por lo que a finales de los afos 60 se inicié con la utilizacién de prétesis
compuesta de aleaciones metdlicas basadas en materiales tales como el acero, cromo, cobalto y

molibdeno, mismas que se manufacturaban de acuerdo a la morfologia del paciente, a partir de
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practicas radiograficas que permitian la elaboracion de un molde, lo cual si bien es cierto representaba
algunas ventajas relacionadas con las propiedades mecanicas del implante, también poseia la desventaja

de tener un proceso de fabricacién muy tardado.

En la actualidad las PNC se fabrican de materiales tales como aleaciones de Titanio o cobalto-cromo, en

conjunto con algunos materiales ceramicos, los cuales representan grandes ventajas como [2].

e  Muy alta biocompatibilidad

Alta resistencia al desgaste y la abrasion

e Resistencia a la compresidon mayor que los metales que se emplean en prétesis.

Resistencia a la tensidn, suficiente para soportar las cargas fisioldgicas.

A pesar de todos los avances, en la actualidad se realizan grandes esfuerzos con la finalidad de encontrar

materiales con mejores caracteristicas fisicas, quimicas y bioldgicas.

1.3.5.- Protesis Fabricadas a la Medida.

El no poder individualizar cada caso relativo a un paciente, ha representando una situacién compleja
para los especialistas en virtud del riesgo existente de que el disefio e implante de la prétesis no brinde
los resultados esperados, por tal motivo se han desarrollado diferentes metodologias que buscan
resolver esta situacidén y elaborar protesis de manera que se adaptan lo mejor posible al individuo que
la recibe, para lo cual los cirujanos se han basado en herramientas tales como las tomografias
computarizadas (figura 1.6) y/o las radiografias digitalizadas (figura 1.7) como base para el disefio y la
manufactura de una protesis, evidentemente ello permite obtener informacién mas precisa de la
geometria y morfologia de la pieza a sustituir de forma que cuando la cirugia se realiza las expectativas

de éxito resultan mas altas [13].
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Figura 1.6.- Corte tomografico del hueso de cadera derecha de un paciente de 54 afios de edad.
a) corte medio de acetabulo y b) corte proximal de acetdbulo.

Figura 1.7 Digitalizacion de cortes tomograficos,

a) corte medio del acetabulo y b) corte proximal del acetabulo.

Hoy en dia podemos encontrar tres maneras en las cuales los especialistas llevan a cabo el disefio y la

manufactura de las protesis:

1.- La forma comUnmente utilizada es aquella en la que una serie de cortes tomograficos
identificados perfectamente se envian para tomarse como base en el proceso de fabricacion del
implante, mismo que puede demorar hasta cuatro semanas, lo cual puede resultar no muy adecuado en

virtud de la celeridad con la que el cirujano requiere una protesis.

2.- En el segundo método, es necesario que la instalacidn hospitalaria posea un equipo de
disefio y manufactura para protesis, tal y como sucede en la Escuela de Medicina de la Universidad de
Texas, en donde derivado de estudios tomograficos computarizados se reconstruye la geometria en
forma tridimensional de la parte afectada mediante herramientas de disefio y manufactura asistida por

computadora, misma que se analiza mediante andlisis de elemento finito que permite mejorar el disefio
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de la pieza desde el punto de vista mecanico, sobre todo en lo que a esfuerzos y fatiga se refiere. Una
vez que se realiza el andlisis se lleva a cabo el disefio final para posteriormente proceder a la fabricacion
del mismo. Esta metodologia reduce mucho los tiempos y resulta sumamente adecuada para los

procesos de implante.

3.- El tercer método es mds rapido que el anterior aunque con resultados menos satisfactorios
para los pacientes y con costos sumamente altos, este consiste en que la prétesis es fabricada durante el
tiempo en el que el paciente se encuentra en cirugia, ya que el médico lleva a cabo una cavidad que le
permitirad instalar la prétesis, donde inserta un molde a base de material elastomérico, mismo que es
retirado de la zona para llevar a cabo una digitalizacién tridimensional a través de rayos laser, la cual
permite realizar el disefio a través de un programa de disefio asistido por computadora, mismo que
permite al cirujano verificar la geometria y articulacion de la prétesis, y desarrollar los ajustes
correspondientes para fijar la prétesis mediante una mdquina de control numérico computarizado, todo

ello cabe resaltar mientras el paciente permanece en la sala de operaciones [1].

1.3.6.- Problemas Relacionados con la Modularidad de Prétesis.

Las protesis modulares suelen presentar grandes problemas que afectan su funcionalidad, sobre todo
los efectos relacionados con la generacidn de restos de particulas generados por el desgaste asi como la
corrosién electromecanica entre los materiales, los cuales provocan efectos subsecuentes en las

reacciones con los tejidos.

Los restos de particulas originados por el desgaste, esta considerado como el primer factor que afecta el
término de una prétesis y la causa primaria para la degradacién de biomateriales ortopédicos, en
particular aquellas que se generan como consecuencia del uso o fragmentacién provocada por una
reaccién inflamatoria. El desgaste implica la pérdida de material debido al movimiento relativo entre dos
superficies, sobre todo si estas superficies estan sometidas a grandes esfuerzos que provocan que los

puntos de transmisidn de carga se focalicen en determinados puntos incrementando los esfuerzos.
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En lo que respecta a la corrosion electromecanica, esta se presenta de manera similar a como sucede en

toda superficie metdlica, lo que es una condicidn indeseable por dos causas fundamentales:

1.- Laintegridad estructural del implante se ve afectada por la degradacién del mismo.

2.- La liberacién de productos de la degradacidon del material son altamente téxicos para el

paciente.

La corrosion de los biomateriales es multifactorial y depende de cinco factores primordiales.

Variables geométricas
Variables metalurgicas
Variables mecdnicas

Variables quimicas

LA S

Ambiente de cargas mecanicas

En general podemos afirmar que los procesos antes descritos causan la presencia de fallas prematuras

en las protesis acelerando el desgaste de los materiales y afectando los tejidos circundantes [2].

1.3.7.- Alternativas para la Reconstruccion del Tercio Proximal del Fémur.

Para la reconstruccion del tercio proximal del fémur existen dos técnicas que se utilizan con mayor
frecuencia, una es llamada sistema aloinjerto-proétesis y la otra prétesis no convencionales, mismas que

son descritas a continuacion:
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1.3.7.1.- Sistemas aloinjerto-protesis.

Esta consiste en un injerto homélogo de caddver con una prdtesis del tipo convencional de vastago
largo, en donde se lleva a cabo una suturaciéon directa del musculo abductor mayor al injerto, y busca
con ello una mejor estabilidad de la articulacidn. Este sistema permite obtener un medio bioldgico para
reconstruir estructuras éseas dafadas, que a su vez permite recuperar la funcionalidad de la palanca
abductora, sin embargo la técnica de colocacion resulta ser compleja, asi mismo los resultados suelen
dificultarse debido al rechazo por parte del paciente del injerto, asi como la posible presencia de
infecciones aun con los procesos de esterilizacién que se lleven a cabo, cabe sefialar que otra desventaja
de estos sistemas es la carencia de bancos con material éseo cadavérico que existe en algunos paises

como el nuestro, lo cual dificulta en gran medida la obtencién de injerto cadavérico [9].

1.3.7.2.- Mega prétesis.

Las mega protesis son una técnica menos complicada que permite una recuperacion mas rapida del
paciente, eliminan el riesgo por el uso de elementos cadavéricos, sin embargo poseen algunas
desventajas como puede ser la falta de estabilidad, misma que origina el patrén de marcha alterado del
paciente, asi como aflojamiento aséptico del implante, lo cual hace necesario desarrollar investigacidon
gue permita mejorar su desempefio biomecanico y la durabilidad de los implantes de manera tal, que
se pueda contar con una alternativa sencilla, eficaz, longeva y con resultados altamente satisfactorios

para el paciente.

Como se puede apreciar ambas técnicas presentan ventajas y desventajas, sin embargo al procurar una
mayor flexibilidad para el paciente, las prétesis no convencionales de cadera pudieran representar una
mejor solucion, siempre y cuando se optimicen los procesos relacionados con su modelado, disefio,
fabricacion e implantacidn, para lo cual en México se estan realizando verdaderos esfuerzos desde hace
varios afios, en los que ha participado el Centro Nacional de Rehabilitacion-Ortopedia y el Instituto

Politécnico Nacional [1].
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Capitulo 2

CONCEPTOS FUNDAMENTALES DEL
TEJIDO OSEO Y FISIOLOGIA ARTICULAR
DE LA CADERA

En el presente capitulo se
muestran el hueso, tejido vy
cadera como un sistema

articulado hueso-musculo.
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2.1.- ESTRUCTURA Y FORMACION OSEA.

El tejido dseo se caracteriza por ser un tipo de tejido conectivo que resulta ser el principal constituyente
de los huesos en los animales vertebrados, el cual estd compuesto por células y algunos otros
componentes extracelulares calcificados que forman lo que se denomina la matriz 6sea. Una de sus
principales caracteristicas es su gran rigidez y su alta resistencia a la tensidon y compresion, misma que
puede ser comparada con la del hierro fundido, con la particularidad de que el hueso es tres veces mas

ligero y diez veces mas flexible.

El tejido 6seo en su estructura estd compuesto por un grupo de canales que contienen en su interior
células y procesos celulares, asi como vasos sanguineos, vasos linfaticos y nervios, que contiene ademas
una diversa variedad de células que tienen como funcién mantener el tejido dentro de las lagunas de la
matriz y de las superficies del hueso. En la figura 2.1, se muestran de manera general las partes del

esqueleto humano.

Esqueleto humano, vista anterior.
1 columna vertebral.
2: cabeza (craneo y cara).

3: sacro y coccix.

4: hueso hioides.

5: esterndn.

6: costillas.

7: clavicula.

8: hueso coxal (cingulo pelviano).

9: humero.

9’: radio y ulna.

9” metacarpo y falanges.

10: fémur.

10’: tibia y tibula (peroné).

10”: tarso y metatarso.

Figura 2.1.- Partes del esqueleto humano.

17



2.1.1.- Estructura del hueso.

En general la constitucidn del hueso es el tejido éseo, aunque no todos los huesos son iguales en lo
relativo a su tamano y consistencia, en promedio su composicidon quimica es similar, 25% de agua, 45%
de minerales tales como fosfato y carbonato de calcio y un 30 % de materia organica tales como
colageno y otras proteinas, de esta manera podemos decir que los componentes inorganicos
representan 2/3 partes del hueso y los componentes organicos 1/3 parte del mismo. En particular los
minerales que conforman los huesos no son componentes inertes que permanecen fijos ya que estos
son intercambiados y reemplazados de manera constante al igual que los materiales organicos en un

proceso conocido como remodelacidn dsea.

El mantenimiento y la formacion del tejido éseo esta regulado por las hormonas del cuerpo humano asi
como por la alimentacidn que ingiere el individuo. El tejido 6seo posee caracteristicas que le permite ser
altamente consistente, presenta un alto grado de resistencia al impacto asi como una gran elasticidad, lo
cual le permite proteger drganos vitales para el ser humano, tales como el corazén, pulmones, cerebro
etc., asimismo es determinante para el movimiento del cuerpo humano dando estructura al mismo lo
cual lo faculta para realizar diversas actividades como el trabajo y el desplazamiento, formando parte de
lo que se conoce como aparato locomotor. De manera adicional el hueso funciona como un depdsito

para el almacenamiento de calcio y fosforo para el cuerpo.

Los huesos estan compuestos por un tipo de tejido vivo llamado tejido conectivo, asimismo estos se

clasifican en diversas categorias (figura 2.2):

e Huesos largos como los de las piernas y brazos.
e Huesos irregulares como los de la cara y las vertebras.

e Huesos planos como los del craneo.
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Las tres formas de los huesos

A, hueso largo (humero, vista anterior) con: 1, su epifisis

superior; 2, su epifisis inferior; 3, su dafisis.

‘ B, hueso plano (escapula, vista posterior).
/ l - .AQ\ C, hueso corto (calcaneo, vista lateral).
‘N

Figura 2.2.- Clasificacion de los huesos del esqueleto humano.

2.1.2.- Hueso cortical y hueso trabecular.

Existen dos tipos de tejido 6seo uno llamado cortical y el otro trabecular, con caracteristicas y funciones

muy particulares cada uno de ellos.

El hueso cortical o compacto, es el mds abundante dentro del cuerpo humano ya que representa casi el
80% del total del hueso, aunque en lo que a su metabolismo respecta es menos activo que el trabecular
ya que solo representa un 20% del recambio de tejido éseo, se considera un hueso compacto
mineralizado de un 70 a un 90 %, mismo que rodea la cavidad medular, conforma de manera general las
paredes dseas y tiene como funcién principal el dar sostén. Por otra parte el hueso trabecular o
esponjoso es el encargado de distribuir el exceso de carga de las articulaciones hacia el hueso cortical y
evitar asf la artrosis, este hueso representa solo el 20 % del tejido 6seo del cuerpo humano, pero tiene
una alta actividad metabdlica por lo que equivale casi al 80% del recambio del tejido éseo,
caracterizandose por estar constituido por prolongaciones entrecruzadas que limitan las cavidades

medulares de la sustancia esponjosa (figura 2.3).
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Hueso
Trabecular

Hueso
Cortical

Figura 2.3.- Hueso Trabecular y Cortical.

2.1.3.- Hueso fibroso y hueso lamelar.

El hueso fibroso representa un tipo de hueso que forma parte del esqueleto humano principalmente
durante los primeros cinco afios de existencia, ya que posterior a ello se realiza un proceso de
reabsorcidon que lo convierte en un hueso maduro, sin embargo durante la edad adulta los individuos
mantienen pequefias cantidades de hueso fibroso en zonas tales como tendones y ligamentos,
margenes de los huesos craneales y oido, asimismo suele aparecer cuando se presentan lesiones
durante la edad adulta, donde se manifiesta como tejido éseo suave que permite la formacién de hueso.
El hueso fibroso se caracteriza por poseer una orientacion irregular, con un alto contenido de agua y un
patrén de mineralizacion irregular que lo hace altamente flexible y menos resistente que el hueso
lamelar, ademds debido a la distribucidon aleatoria de fibras de coldgeno su comportamiento es

isotropico cuando es sometido a cargas.

El osteocito tiene canales de comunicacidn para llevar a cabo la resorcidn y secrecién en la formacion

del hueso lamelar y fibroso (figura 2.4). En lo que respecta a la cantidad de osteocito el hueso fibroso
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posee cuatro veces mas osteocitos que el lamelar, mismos que varian en tamafio, orientacién y
distribucién, a diferencia de los del hueso lamelar que presentan una distribucién mds uniforme con una

orientacién hacia el eje principal de otras células y de las fibras de la matriz de colageno.

OSTEOCITO

Figura 2.4.- Osteocito en el hueso esponjoso.

El hueso lamelar (figura 2.5) por su parte representa un tipo de hueso que compone la mayor parte del
esqueleto humano durante su edad adulta, caracterizado por estar formado de laminas paralelas, posee
una cuarta parte de los osteocitos que el hueso fibroso, es menos flexible pero mas resistente que éste,

y puede considerarse en general como un hueso maduro. Por su estructura el hueso lamelar puede ser

subdividido en hueso cortical y hueso trabecular.

B 44

" i g e —— N \\k

Figura 2.5.- Estructura del hueso lamelar.
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2.1.4.- Células 6seas.

Las células éseas se clasifican en tres tipos:

e Osteoblastos.- Se caracterizan por ser células altamente diferenciadas, lo cual implica que dan
origen a distintas extirpes celulares, los osteoblastos son responsables del depdsito de la matriz
extracelular y de su mineralizacidn, asi como de poseer una estructura celular que incluye un
gran reticulo endoplasmico, complejo de Golgi y atributos celulares relacionados con su papel
de sintesis de proteinas y de células secretoras, tienen una activa participacion en el proceso de

formacion del hueso.

e Osteoclastos.- Se caracterizan por ser los responsables de la resorcion del hueso calcificado del
cartilago, estan formados por la fusion de precursores mononucleares, y tienen ademas la
particularidad de ser células que muestran una polaridad, la resorcion ocurre a lo largo del

borde rugoso que estd situado a nivel de la superficie ésea.

e Osteocitos.- Se caracterizan por ser osteoblastos que permanecen por detrds en lagunas a
medida que avanza la superficie formadora de hueso, estas células se comunican entre si por
medio de procesos citoplasmaticos que atraviesan los canaliculos dseos, lo cual propicia un gran
apoyo para el hueso al coordinar la respuesta ante esfuerzos y deformaciones. Se considera que

mas del 90 % del esqueleto humano esta formado por osteocitos.

En la figura 2.6 se puede ver la estructura macroscopica y microscépica del hueso, a través de la cual
podemos apreciar la estructura del hueso cortical y lamelar, que incluye el sistema interno
circunferencial, sistema intersticial, lamela osteonal y sistema circunferencial exterior, los sistemas

vasculares intraoseos, los canales haversianos, los canales de Volkman entre otros elementos.
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Concentric

lameliae

Interstitial

within a perlorating
(Volkmann's) canal
Blood vessels

within a central
(haversian) canal

Canalicull

Osteocytes in lacunae

within a perlorating
(Volkmann's) canal
botween osleons

Figura 2.6.- Estructura macroscopica y microscépica del hueso.

2.2.- FORMACION DEL TEJIDO OSEO.

El proceso de formacién del tejido dseo se lleva a cabo durante practicamente toda la vida del individuo,
comprende, ademas de la propia formacién, el crecimiento, mantenimiento y hasta la curacién del
esqueleto. Tal y como se sefialo anteriormente los osteoblastos tiene como funcién el producir hueso,
durante el proceso de maduracién o como resultado de un traumatismo o una inflamacién. En general el
proceso de formaciéon de hueso se inicia en el momento que las células no diferenciadas del
mesénquima o preosteoblastos toman la apariencia de los osteoblastos y comienzan a secretar una
matriz extracelular especializada, que sufre un proceso de mineralizacion, y los osteoblastos rodeados
por ésta matriz se convierten en osteocitos, mismos que con la aparicién de osteoclastos provenientes
de la sangre, permiten el proceso de remodelacidon, que convierte el hueso fibroso en lamelar,

reabsorbiendo el hueso lamelar maduro existente con anterioridad [1].
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2.2.1.- Modelacién y remodelacion del hueso.

Durante la vida del individuo se presentan dos procesos en el tejido éseo, uno llamado modelacidn ésea
y otro remodelacién dsea, los cuales pueden ocurrir de manera simultdnea siendo complicado en
ocasiones distinguirlos, sin embargo cada uno de ellos posee caracteristicas muy distintivas que nos

permiten identificarlos.

2.2.1.1.- Modelacion ésea.

Este proceso de formacién ésea ocurre particularmente durante la etapa infantil y juvenil, periodo en el
que los huesos presentan un crecimiento en su forma externa, debido en gran medida a la modelacién
de las superficies externas e internas del hueso, en el que se deposita y absorbe tejido dseo en distintas
zonas. Este proceso se caracteriza porque las actividades de formacion de nuevo hueso y resorcion ésea

selectiva son independientes entre si, predominando la formacion de hueso, con alteracién de su forma.

2.2.1.2.- Remodelacion osea.

Este proceso en el tejido dseo permite el reemplazo de tejido envejecido por nuevo. La remodelacidon se
presenta durante la primera etapa de vida del individuo, y contintda durante toda la vida, por lo cual
puede presentarse de manera paralela con la modelacidn antes descrita con la diferencia de que en este
no se ve alterada la forma del hueso. Este proceso se caracteriza porque la actividad de los osteoblastos

y osteoclastos esta acoplada. En la figura 2.7 se presenta la remodelacién 6sea normal.

Podemos afirmar que la modelacidn y remodelacién dsea son el resultado de una resorcién y formacion

coordinada de hueso sobre regiones extensas del hueso durante periodos prolongados de tiempo [1].
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REMODELACION OSEA NORMAL

Reabsorcion Reversién Formacion Reposo

Figura 2.7.- Remodelacion ésea normal.

2.2.2.- Remodelacion fisiolégica.

El proceso de remodelacién fisioldgica del tejido dseo ocurre durante toda la vida, consiste en la
remocion y reemplazo de hueso en un sitio determinado, se presenta sin modificar la forma y densidad
del hueso, fendmeno que ocurre tanto en la superficie como en la parte interior del mismo por medio
de una serie de eventos, donde la activacion de los osteoclastos permite la resorcién del hueso y la
activacion de los osteoblastos propicia la formacion de hueso nuevo en el lugar donde previamente se
llevo a cabo la resorcion. En lo que respecta a la remodelacién interna u osteonal esta ocurre en el
momento que los osteoclastos forman un tunel a través del hueso, mismo que alcanzan dimensiones
considerables y apreciables a través de estudios radiograficos, aparecen las llamadas lineas de cemento
ubicadas en el lugar donde la resorcién se detiene para dar paso a la formacion de hueso nuevo, se
calcula que se requieren cincuenta osteoblastos para cubrir la cantidad de hueso removido por un
osteoclasto durante 24 horas, se forman de manera sucesiva varias capas de osteoblastos que se
acomodan entre si dentro de la cavidad previamente creada, y depositan lamelas de matriz dsea de

hueso nuevo, posteriormente se realiza un proceso de mineralizacidn en la estructura de hueso maduro.
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2.2.3.- Modelacién y remodelacion adaptativa.

Ademads de los procesos de modelacién y remodelacién adaptativa antes mencionados, también durante
la vida del individuo el tejido dseo puede sufrir modificaciones como respuesta de adaptacién a los
esfuerzos externos producto de cargas ciclicas, ello estd sustentado en estudios experimentales que han

permitido constatar la existencia de la ley de Wolf [14].

Este proceso fue identificado desde el siglo XVII por Galileo, quien observd que existia una relacion entre
el tamafio y la densidad de los huesos y la actividad desarrollada por el individuo, posteriormente en el
siglo XIX se realizaron estudios que permitieron afirmar de manera categoérica que el hueso vivo sufre un
proceso de adaptacion a los esfuerzos externos modificando su estructura siguiendo para ello leyes

matematicas [1].

2.2.4.- Modelacién y remodelacion asociada a implantes.

De manera similar a como se presenta la modelacién y remodelacién adaptativa, también el uso de
implantes y protesis puede propiciar un proceso similar en el tejido dseo, ello debido a modificaciones
en lo que respecta a los esfuerzos a que se someten los huesos como producto de cargas, manifiesta un
comportamiento ciertamente complejo ya que resulta ser multifactorial, en virtud de que dicho proceso
dependeria entre otros factores del disefio de los implantes, el material utilizado para ellos, asi como el
método de fijacidn, la condicidon local del hueso, en cuanto a su forma y densidad, asi como otro tipos de
variables asociadas con el individuo como la edad, el sexo, por lo que ponderar todos estos factores
resulta fundamental si se desea mejorar los resultados que obtenga un paciente una vez que recibid un

implante.
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2.3.- PROPIEDADES MECANICAS DEL HUESO.

El conocer las propiedades mecanicas de los huesos es fundamental cuando se pretenden disefiar
prétesis, en virtud de que surge la necesidad de desarrollar materiales con propiedades y
comportamientos similares, sobre todo bajo condiciones de desempefio que consideren todos aquellos
factores inherentes al individuo, como lo puede ser la edad, los padecimientos asi como los patrones de
carga a que somete su cuerpo, en la figura 2.8 se muestran diversos disefios de protesis en las
articulaciones mds comunes. En virtud de lo anterior durante los tiempos mds recientes varios
investigadores se han dado a la tarea de intensificar la caracterizacién desde el punto de vista
biomecdnica y metabdlico del hueso, lo cual ha resultado complejo por los factores a considerar, asi
como por la variedad de morfologias del tejido 6seo, el cual puede presentarse como huesos largos,

cortos, planos e irregulares.

Sinartrosis Pivotante (trocleana)

Cranen

E sfera-cavidad (enartrosis)

Cadera

Figura 2.8.- Disefio de prétesis en las articulaciones mas comunes.

Para realizar los analisis relacionados con las propiedades del hueso se le ha considerado como un sélido
elastico, visco elastico, medio continuo poroso, asimismo se han empleado modelos micro-mecanicos,

sin embargo es importante resaltar el hecho de que el hueso no obstante que aparente ser una

27



estructura solida con una composicion homogénea, en realidad es medio poroso bifdsico saturado
compuesto por una matriz rigida llamada matriz ésea y un fluido viscoso llamado medula dsea, en
particular la matriz se clasifica como anteriormente se sefialé en dos tipos, hueso cortical o compacto y
hueso trabecular o esponjoso, que aunque no difieren en su composicion, si presentan acentuadas
diferencias en cuanto a su morfologia y comportamiento, mismas que pueden ser comprendidas en
términos de su funcidn mecanica, ya que el hueso esponjoso formado de un entramado de barras y
placas también llamado trabecular, tiene como funcién absorber impactos ciclicos, mientras que el

hueso solido o cortical absorbe las cargas de flexidn y torsion.

Es importante destacar que la matriz rigida de la cual estdn compuestos ambos tipos de tejidos se forma
a partir de una serie de capas sucesivas de un espesor que va de 3 a 7 um, que se conocen como
lamelas, mismas que se forman de fibras de colageno con cristales minerales adheridos a ellas, siendo

estos cristales los responsables de la rigidez del hueso [15].

En lo relativo a las pruebas para conocer las propiedades mecdnicas del hueso, estas generalmente se
llevan a cabo a través de ensayos de traccién, compresion, torsidn y corte sobre muestras reales,
mismas que permiten conocer la respuesta del hueso en términos de la relacidn fuerza-desplazamiento,
lo cual permite definir sus propiedades estructurales o bien en términos de la relacion esfuerzo-
deformacién. Sin embargo debido a la condicién anisotrépica del hueso asi como el hecho de que en
ocasiones las pruebas se realizan sobre muestras muy pequeiias los ensayos suelen ser altamente

complicados como lo demuestran [16, 17, 18].

Es fundamental sefialar que las propiedades mecanicas del hueso como un todo dependen en gran
medida de las propiedades de sus estructuras internas y de la relacidn estructural que existe entre ellas,

dichos niveles son los siguientes:

1) Macroestructura: hueso cortical y trabecular.

2) Microestructura (10 a 500 pm) sistema haversianos, ostioncitos, trabécula.
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3) Sub-Microestructura (1-10 pm): Lamela.
4) Nanoestructura (de cientos de nm a 1 pm): fibra de colageno y minerales embebidos.
5) Subnanoestructura (menos de cientos nm): estructura molecular de los elementos constitutivos,

como es la fase mineral, coldgeno y las proteinas no coldgenas.

A través de diversos ensayos se ha podido comprobar que las propiedades mecdnicas del hueso varian
en términos de los niveles estructurales, desconociéndose si ello se debe a las caracteristicas de la

microestructura o por la técnica de ensayo [19].

2.4.- ANATOMIA DE LA CADERA Y PELVIS

La cadera es una articulacién formada por dos huesos llamados iliacos o coxales, mismo que se
encuentran fuertemente soldados entre si por delante y unidos por la parte posterior a través del hueso
sacro, dichos huesos son planos y se articulan a través del sacro, mismo que desarrolla la funcion de
cuiia entre ellos, dicha unidon se conoce como cinturén pélvico, donde se alojan drganos muy
importantes. Una parte sustancial la constituye la cavidad cotiloidea, que es una cavidad esférica

destinada al alojamiento de la cabeza femoral y da lugar a la articulacién de la cadera.

2.4.1.- Anatomia de la pelvis.

Es importante destacar la diferencia entre la cadera y la pelvis, ya que en ocasiones suelen confundirse,
la cadera es la articulacion entre el fémur y la pelvis, permite muchos movimientos como la abduccion,
aduccion, flexién y extension de la pierna. Mientras que la pelvis estd formada por los huesos coxal,
cdoccix y sacro, no permite movimientos como los que hace la cadera, mas bien la funcidn de la pelvis es
dar sostén ya que forma un diafragma muscular para sujetar drganos como la vejiga, el recto, el Utero

etc. En la figura 2.9, se tiene una pelvis femenina, mostrando sus diferentes partes que la conforman.
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Figura 2.9.- Anatomia completa de la Pelvis Femenina.

2.4.2.- Anatomia del fémur.

De acuerdo a la definicion contenida en el Diccionario de Términos Médicos del Instituto
Quimico Bioldgico [20], el fémur es un hueso largo, par y asimétrico, que constituye por si solo
el esqueleto del segundo segmento del miembro pélvico considerado en un esqueleto en posicion
vertical, el fémur se dirige oblicuamente de arriba abajo y de fuera adentro, de modo que los
dos fémures, muy aproximados entre si en su extremo inferior, estan separados en el superior
por toda la distancia que existe entre las dos cavidades cotiloideas. Los ejes de los fémures
forman un angulo de 8 6 9°, siendo su oblicuidad mas acentuada en la mujer que en el hombre,
dependiendo de la conformacion de su pelvis. Por otra parte, el cuerpo del hueso esta curvado
sobre si mismo, por lo que presenta la forma de un arco cuya concavidad mira hacia atras. Por
altimo, el fémur presenta una ligera torsion sobre su eje vertical, que hace que el plano
transversal de su extremo superior no sea enteramente paralelo al plano transversal de su
extremo inferior. Como todos los huesos largos, el fémur tiene un cuerpo y dos extremidades,

una superior y la otra inferior.
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De manera adicional a lo anterior podemos decir que el cuerpo del fémur tiene una forma prismatica

triangular, presentando tres caras conocidas como son:

Cara anterior
Cara externa y cara interna
Bordes interno y externo

Borde posterior

Por otra parte la cabeza del fémur tiene las siguientes caracteristicas (figura 2.10) [21]:

La cabeza articular regularmente redondeada, representa aproximadamente los dos tercios
de una esfera.

El cuello anatdomico sostiene la cabeza y la une a los trocanteres.

El cuello quirdrgico une el cuerpo del hueso a su extremo superior y corresponde
inmediatamente por debajo de los trocanteres.

Entre los dos cuellos, dos tuberosidades voluminosas que se designan con los nombres de
trocdnter mayor y trocanter menor.

Trocdnter mayor: es una eminencia cuadrilatera situada por fuera del cuello, en la direccién
del cuerpo del hueso; se le consideran dos caras y cuatro bordes.

Trocdnter menor: el trocdnter menor es un grueso tubérculo situado en la parte posterior e

inferior del cuello; presta insercion al musculo psoasiliaco.
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Figura 2.10.- Caracteristicas generales del Fémur.

2.5.- FISIOLOGIA ARTICULAR DE LA CADERA.

La cadera como se sefialé con anterioridad se considera una articulacidon de los miembros inferiores del

cuerpo humano, es responsable de varios de los movimientos que realizamos siendo ello posible debido

a la articulacidon llamada coxofemoral, misma que estd formada por una esfera y un receptaculo.

Algunos de los movimientos mas caracteristicos de la cadera son la flexién, la extension, la abduccién y

la aduccién, mismas que son descritas a continuacion [1].

2.5.1.- Movimientos de flexion de la cadera.

Se considera flexién de la cadera, al movimiento que permite llevar la cara anterior del muslo al

encuentro con el tronco, existen varios tipos de flexiones:
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e Flexion activa con la rodilla extendida: 90 grados (fig. 2.11a).
e Flexion activa con la rodilla flexionada: 120 grados (fig. 2.11b).
e Flexion pasiva con la rodilla flexionada: 145 grados (fig. 2.11c).

e Flexion pasiva con la rodilla extendida: menor que los anteriores (fig. 2.11d).

(a) (b) (c) (d)

Figura 2.11.- Movimientos flexionantes de la cadera.

2.5.2.- Movimientos de extension de la cadera.

Se considera extensién de cadera al movimiento que conduce al miembro inferior por detras del plano
frontal, evidentemente la amplitud de la extension de la cadera es mucho mas reducida que la de la
flexion, ya que se halla limitada por la tensidon que desarrolla el ligamento iliofemoral. Existen varios

tipos de extension:

e Extensidn activa con rodilla extendida 20 grados (fig. 2.12).
e Extensidn activa con rodilla flexionada 10 grados (fig. 2.12).
Extension activa tiene lugar al adelantar un pie, inclinando el cuerpo hacia delante y el otro

permaneciendo inmévil formando un angulo de 20 grados (fig. 2.12).

33



4 4

Extension
/
it /{ :

Figura 2.12.- Movimientos de extension de la cadera.

2.5.3.- Movimientos de abduccién de la cadera.

Se considera movimiento de abduccién de la cadera a aquel que lleva el miembro inferior en direccién
hacia fuera y lo aleja del plano de simetria del cuerpo. La abduccién de la cadera va acompafada de una
abduccidn igual y automatica de la otra, cuando se lleva el movimiento de abduccién al maximo, el
angulo que forman los dos miembros inferiores es de 90 grados, de lo cual podemos deducir que la
amplitud méaxima de abduccion de la cadera es de 45 grados, alcanzandose en el caso de individuos
adiestrados abducciones de hasta 180 grados, misma que se combina con movimiento de flexién como

se muestra en la figura 2.13.

Figura 2.13.- Movimientos de abduccidon de la cadera.
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2.5.4.- Movimientos de aduccion de la cadera.

Se considera movimiento de aduccién de la cadera a aquel movimiento que lleva al miembro inferior
hacia el del plano de simetria del cuerpo, se dice que la aduccién pura no existe, ya que este movimiento
se combina con una abduccién lo cual conforma una aduccién relativa. También se dice que existen
movimientos de aduccion combinadas con extension de la cadera y movimientos de aduccién
combinados con flexién de la cadera, en la figura 2.14 se muestran los diferentes movimientos de

aduccion.

En general se afirma que la amplitud maxima que alcanza un movimiento de aduccién es de 30 grados,
como ejemplo podemos citar la posicién de sentado con las piernas cruzadas una sobre otra, forma una

aduccidn asociada con una flexion y una rotacién externa.

Figura 2.14.- Movimientos de aduccion de la cadera.
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2.5.5.- Movimientos de rotacion longitudinal de la cadera.

Se considera movimiento de rotacidn longitudinal externo de la cadera a aquel que conduce la punta del
pie hacia fuera y movimiento de rocién longitudinal interno a aquel que lleva la punta del pie hacia

adentro.

Para poder entender este movimiento es necesario suponer la posicion de un sujeto acostado boca
abajo o sentado en el borde de una mesa con las rodillas en angulo recto, la posicién de referencia se
obtiene cuando la pierna en flexién de 90 grados sobre el muslo esta vertical, partiendo de esa posicidén
cuando la pierna se inclina hacia fuera, medimos la rotacion interna cuya amplitud puede alcanzar de 30
a 40 grados, por otra parte cuando la pierna se inclina hacia adentro, medimos la rotacidn externa cuya
amplitud es de 60 grados (figura 2.15). Con el sujeto al borde de una mesa, con la cadera y las rodillas
flexionadas en angulo recto, se mide, del mismo modo, la rotacidon externa cuando se lleva la pierna
hacia adentro, mientras el muslo gira acompafiando al movimiento; y la rotacion interna cuando la
pierna se lleva hacia fuera. En esta posicién, la amplitud total de la rotacidn externa puede ser mayor
gue en la posicion del acostado, pues la flexion de la cadera distiende los ligamentos iliofemorales y

pubofemorales que son los factores principales de limitacidon de la rotacidn externa.

Figura 2.15.- Movimientos de rotacién de la cadera.
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2.5.6.- Factores musculares en la estabilidad de la cadera.

Los musculos desarrollan un papel fundamental en la estabilidad de la cadera, ya que ellos permiten
lograr por un lado sujetar la cabeza femoral al acetabulo, a través de los musculos pelvitrocantereos, asi
como los musculos, en particular el menor y el mediano, conocidos como musculos sujetadores de la
cadera los cuales se ubican en direccién paralela a esta. Por otra parte se encuentran los musculos
ubicados en forma longitudinal tales como los aductores, mismos que tienden a luxar la cabeza femoral
por encima del acetadbulo, en particular si el techo del acetdbulo se encuentra aplanado. En la figura 2.16
se presentan los musculos que sujetan y estabilizan la cadera, los cuales son considerados de manera

importante al analizan las cargas a las que estd expuesto el fémur.

Musculos flexores de la cadera

Figura 2.16.- Musculos estabilizadores de la cadera.
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Capitulo 3

BIOMATERIALES

En el presente capitulo se
muestran los antecedentes
historicos de la evolucion de los
biomateriales, sus caracteristicas y
propiedades relacionadas con el

uso en proétesis humanas.
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3.1.- MATERIALES PARA PROTESIS INTERNAS.

Los biomateriales utilizados para prdtesis internas deben ser seleccionados de manera que se asegure
gue cumplan con tres condiciones basicas, tales como; la compatibilidad, la resistencia a la corrosiény la
funcidon mecanica respectiva. En virtud de estar expuestos a condiciones particulares, es necesario que
los materiales destinados para las prétesis cumplan con propiedades mecdnicas y de compatibilidad con
el organismo que aseguren su buen desempefio, ya que es fundamental su interaccion con los tejidos y
los procesos fisioldgicos, asimismo deben poseer un alto grado de resistencia a las condiciones
ambientales a las que estardn expuestos y a los procesos de desgaste propios de su funcionamiento, asi

como a reducir la posibilidad de falla debido a fatiga.

Derivado de lo antes expuesto, el conocer las propiedades fisicas y quimicas de los biomateriales se
vuelve indispensable para su seleccion y eventual utilizacién, es indispensable tomar en consideracion
las reacciones y el desempefio que tendrian estos al interactuar con tejidos del cuerpo humano y al ser
sometidos a condiciones de cargas extremas. Comunmente las prdtesis para cuerpo humano son

fabricados a partir de materiales metalicos, plasticos, ceramicos y compuestos.

3.2.- ESTABILIDAD Y FIJACION DE LOS IMPLANTES.

Cuando se decide utilizar un implante, se parte de la premisa de lograr un periodo de utilizacidn extenso
por lo cual su estabilidad se convierte en factor indispensable para lograr tal objetivo. Se entiende como
estabilidad; a la serie de eventos que deben ocurrir para lograr una respuesta bioldgica equilibrada que
permita que la presencia de un cuerpo extrafio sujeto a grandes esfuerzos por largos periodos de tiempo
no cause deterioro significativo en las propiedades bioldgicas del huésped [1]. Existen dos tipos de
estabilidad, una llamada primaria la cual se alcanza en el mismo instante de la cirugia y la otra llamada

secundaria que se logra con el paso del tiempo como resultado del proceso adaptativo producto del uso.
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En general todos los biomateriales a corto o largo plazo, tienen efectos negativos en el cuerpo humano
cuando son utilizados por periodos de tiempo prolongado por lo que en general al seleccionarlos se

tiene como premisa fundamental el tratar de minimizar dichos efectos. Se clasifican en tres categorias:

1. BIOINERTES.- Son aquellos que no causan dafio alguno al cuerpo humano.
2. BIOTOLERADOS.- Son aquellos que causan dafio al cuerpo humano a un largo plazo.
3. BIOACTIVOS.- Son aquellos que tiene efectos negativos de manera inmediata en el cuerpo

humano (ver tabla 1.1).

3.3.- BIOCOMPATIBILIDAD DE LOS METALES.

Se ha encontrado una similitud entre la corrosion interna del cuerpo humano y el agua de mar, lo cual
para el caso de protesis se convierte en corrosion localizada, lo cual incluye picaduras, hendiduras y
corrosidon por esfuerzo, cuando dicha situacidn se presenta, significa que los cationes metalicos y/o
particulas metdlicas ingresan y se derraman en el cuerpo humano lo que ocasiona dafios, por lo que en
tal caso se considera el material como incompatible, de tal suerte que podemos afirmar que la
compatibilidad se vuelve una condicién indispensable que asegura la no alteracidn negativa de los

tejidos organicos por causa de una protesis [11].

Se ha encontrado de acuerdo a estudios que el grado de biocompatibilidad de los metales depende en
una gran medida a su resistencia a la corrosion, Clarke y Hickman [22], estudiaron ampliamente este
fendmeno, para los cual midieron los potenciales caracteristicos y observaron que los metales con
potenciales minimos de + 300 mili-volts tienen una resistencia a la corrosion en rangos de

biocompatibilidad. En la tabla 3.1 se observa cdmo se agrupan los metales puros.
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Tabla 3.1.- Potencial caracteristico (pc) de diversos metales y aleaciones

METAL pc(mV)
TITANIO +3500
NIOBIO +1850
TANTALIO +1650
PLATINO +1450
ORO +1 000
CROMO +750
ALEACION A BASE DE COBALTO + 650
AISI 316 x 5 Cr Ni Mo 18 10) + 480
ZIRCONIO + 320
AISI 302 (x 5 Cr Ni 18 9) + 300
NIQUEL + 200
TUNGSTENO +120
PLATA +110
AISI 430 (x 8 Cr17) +75
AISI 410 (x 10 Cr 13) +40
MOLIBDENO -20
COBRE -30
VANADIO -70
COBALTO -320
ACERO AL CARBON -480
ALUMINIO - 600
ZINC - 950
MAGNESIO -1550

3.4.- BIOCOMPATIBILIDAD DE LAS CERAMICAS.

Las ceramicas son materiales policristalinos en su gran mayoria compuestos de elementos metalicos, sus
principales caracteristicas son su alto punto de fusién, dureza, fragilidad y su inmunidad a la corrosién,
comunmente dentro de este tipo de materiales se utilizan aluminas, zirconio, biovidrios e
hidroxiapatitas, el objetivo al decidirse por su utilizacién es evitar el uso de cemento y lograr una unidn

secundaria por unién quimica.

Otra caracteristica de las cerdmicas es su baja toxicidad con los tejidos orgdnicos y su interaccidon

positiva con los mismos ya que incluso puede lograr el desarrollo de tejido éseo a su alrededor. Sin

41



embargo, estos materiales presentan caracteristicas desfavorables asociadas sobre todo con sus
propiedades mecanicas tales como su resistencia, tenacidad y elasticidad, lo cual los limita sobre todo

para el caso de prétesis ortopédicas.

3.5.- BIOCOMPATIBILIDAD DE LOS PLASTICOS.

En este particular caso cominmente se utilizan materiales poliméricos conocidos como UHMWPE
(ULTRA HIGH MOLECULAR WEIGHT), los cuales presentan excelentes caracteristicas de tenacidad, buena
estabilidad quimica y bajo costo, sin embargo y en contrasentido tienen una baja resistencia mecdanicay
presentan problemas de toxicidad debido al desprendimiento de particulas lo cual reduce su empleo

como material para protesis.

3.6.- CONCEPTOS EN EL DISENO Y EL EMPLEO DE LOS BIOMATERIALES.

Los avances en el disefio de implantes a base de biomateriales han representado nuevos retos para
mejorar los materiales, ya que las nuevas aplicaciones dentro del cuerpo humano requieren de
caracteristicas muy especificas que se convierten en nuevos problemas a resolver para los

investigadores.

3.6.1.- Superficies de deslizamiento de las protesis.

Las superficies de deslizamiento de las protesis representan un aspecto fundamental a cuidar, ya que de
ello dependerd en gran medida la vida que tenga la prdtesis, como producto del eventual desgaste y
aflojamiento de la misma originado por la friccion. El fenémeno conocido como DEBRIS que se origina a
partir de la liberaciéon de particulas en las superficies de deslizamiento debido a la condiciones de

abrasién, adhesion y fatiga.
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El polietileno de ultraja alto peso molecular, como se indicd anteriormente, tiene problemas de
desgaste por abrasidon, fendmeno que se presenta cuando el material se adhiere a la superficie de
contacto, donde las particulas desprendidas son transferidas a la superficie de mayor dureza. El desgaste
por abrasién esta estrechamente relacionado con los esfuerzos de contacto, asi como la dureza

superficial y la rugosidad de las superficies de contacto.

Otro aspecto relevante se presenta es la adhesion de la capa de dxido en una proétesis, donde el material
se transfiere del cuerpo metdlico al cuerpo polimérico, lo cual provoca una acentuacion de la rugosidad

en la superficie de deslizamiento.

Un aspecto importante resulta el desgaste, por ello e fundamental evaluar los esfuerzos de contacto
entre los materiales, en virtud de que si se incrementa el médulo de elasticidad de un material, como el
polietileno de ultra alto peso molecular, pueden acentuarse los esfuerzos de contacto, con el

consiguiente riesgo de desgaste[1] [23].

En la tabla 3.2 se muestra la dureza de los materiales empleados en articulaciones con polietileno de

ultra alto peso molecular [1,24].

Tabla 3.2.- Dureza de materiales con alto peso molecular

Material Dureza Superficial (hvn)
Ti-6Al-4V 330
Aleaciones Cobalto-Cromo 400

lones de Nitrégeno implantados T9-6Al-4V 700

Zirconio 1430

En lo relativo a las superficies deslizantes, un concepto importante representa el dngulo de contacto, ya
que a través de él puede abatirse el desgaste por adhesion por un lado y el desgaste por abrasion a
partir de la correcta lubricacidn de las superficies, un mayor angulo de contacto provocara la eliminacién

del liquido lubricante de la superficie de contacto, propiciando un alto grado de desgaste, por el
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contrario un dngulo de contacto menor, permitird un espesor de pelicula lubricante optima entre las

superficies con un efecto contrario [24].

En la Tabla 3.3, se presenta el angulo de contacto del agua destilada en superficies pulidas en materiales

para protesis articulares.

TABLA 3.3.- Angulo de contacto en materiales con superficies pulidas.

Material Angulo de contacto
Polietileno de ultra alto peso molecular 100
Aleaciones Cobalto-Cromo 60
Zirconio 30
Alimina 30
Aleaciones de Titanio 20

3.7.- ELECCION DE BIOMATERIAL PARA LOS REEMPLAZOS ARTICULARES TOTALES.

La eleccion de biomateriales representa una parte fundamental dentro del disefio de prdtesis, en
particular cuando se trata de reemplazos articulares totales, donde interactuan diferentes tipos de

estos, por lo tanto, deben de considerarse aspectos como la resistencia, elasticidad, dureza, respuesta

biolégica entre otros.

En el caso particular de componentes femorales, donde se presentard una cementacion durante la

artroplastia total de cadera o rodilla, en general se utilizan solo dos tipos de materiales

e ALEACIONES DE COBALTO-CROMO
e ALEACIONES DE TITANIO
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Algunos especialistas consideran la posibilidad de que en un futuro muy cercano los materiales
ceramicos sean empleados para estas aplicaciones al tomar en consideracién sus excelentes

propiedades relacionadas con las superficies de deslizamiento.

Actualmente las aleaciones de cobalto-cromo son las mas utilizadas como superficies deslizamiento para
articulaciones de rodilla y cadera, debido a los buenos resultados que presentan, ello basado en
estudios de seguimiento realizado a pacientes que han recibido implantes con dichos materiales. En
contrasentido los resultados obtenidos han mostrado que las aleaciones de Titanio generan un gran
desprendimiento de particulas, lo cual requeriria para su disminucién de procesos de recubrimiento,

que permitan mejorar la dureza superficial del material [1].

En una proétesis superior de fémur, sometida a un proceso de cementacién, la flexibilidad representa un
aspecto fundamental a considerar, en virtud de que los materiales cementantes presentan
caracteristicas mecdanicas muy pobres, segun estudios realizados, el cemento presenta una resistencia a
la fatiga del orden de 4 a 5 Mpa a tensidn, por lo que se ha encontrado en que al tener una prétesis mas
rigida se reducen los esfuerzos en el cemento y se prolonga la vida de la misma, cabe sefalar que la
flexibilidad de una protesis, esta en funcion del material del cual se fabrica, asi como de la geometria de
la misma, de forma tal que por citar un ejemplo, una protesis de Titanio comparada con una similar en
geometria de cobalto-cromo tiene la mitad de rigidez en virtud de que el modulo de elasticidad del
Titanio es un medio con respecto a cobalto-cromo. Es importante sefialar que al disefiar una protesis
serd esencialmente indispensable el considerar la rigidez en condiciones de carga axiales, de flexidn y de

torsidn ya que en la realidad la protesis estard sometida a todas estas acciones de carga.

Derivado de lo anterior y tomando en consideracién que es recomendable reducir los esfuerzos en el
cemento para prolongar la vida de la prétesis, podemos inferir que desde este punto de vista el mejor

material para protesis de cadera es la aleacién de cobalto-cromo.
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En lo que se refiere a los materiales para el componente acetabular, cuando se usa cemento para la
fijacién, el uso de componentes metdlicos incrementa el riesgo de fractura en los mismos, asimismo
debido al contacto de dos superficies metdlicas articuladas puede producir desgaste. Ademas, del
elevado costo que representa utilizar dos superficies metalicas. Por otra parte la aplicacién de
componentes metalicos en el polietileno de ultra alto peso molecular compromete el espesor del

polimero, aumentando los esfuerzos de contacto reduciendo la vida de la prétesis.

3.7.1.- Factores considerados para el disefio de protesis.

Como en cualquier pieza mecanica, la geometria de la prétesis debera evitar las zonas con altas
concentraciones de esfuerzos y privilegiar el uso de superficies lisas, sin aristas afiladas, se debe tratar
en todo momento elevar la rigidez la torsion y la flexién del componente, sobre todo en particular
cuando no se usa cemento como fijador, ya que de lo contrario se corre el riesgo de que se presente una
migracion de particulas de la superficie articular al véstago, por lo que se hace necesario buscar algin

medio de fijacion al sistema musculo-esquelético.

De acuerdo con los especialistas no existe un acuerdo respecto a la mejor forma para estabilizar una
protesis, algunos de ellos proponen el utilizar un recubrimiento poroso alrededor de toda la prétesis,
otros prefieren llenar el canal y otros proponen disefios con ranuras distales para estabilizar la pieza de

manera rotacional.

En lo relativo a la geometria de la cabeza femoral se han encontrado mejores resultados con diametros
de 26 a 28 milimetros, ya que cuando han sido utilizados didmetros de 22 milimetros se presentan

fendmenos de desgaste por debriz.
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3.7.2.- Efectos sistematicos y remotos del empleo de los biomateriales.

Tal y como se ha descrito anteriormente, no existe un material ideal para la fabricacidon de implantes, en
virtud de que cada uno de ellos poseen propiedades que representan beneficios o perjuicios, ello desde
el punto de vista mecdnico, de desgaste o de biocompatibiliad, sobre todo si se consideran las diversas
condiciones de carga y de ambiente a la que puede estar sometido el componente. Cabe indicar que a
corto y mediano plazo, resulta menos complicado el cumplimiento de los requerimientos mecanicos
comparados con los requerimientos bioldgicos, los cuales pueden manifestarse a plazo mds largo,

derivado de la respuesta del material con el medio, de manera local, sistémica y remota.

Los efectos sistémicos y remotos representan un aspecto relevante a evaluar, en particular cuando el
componente se fabrica de metales, los cuales si bien es cierto presentan propiedades mecanicas
adecuadas, también tienen algunas desventajas tales como la corrosién, por tal motivo cuando se

utilizan, se busca lograr un manejo apropiado de manera que desde su fabricacion, hasta su

implantaciéon se cubran requisitos que inhiban respuestas bioldgicas negativas, no obstante ello, existe
una cantidad muy limitada de metales que cumplen con los requerimientos establecidos. Sin embargo,
existen algunas limitaciones para evaluar los referidos efectos, en primer término en muchas ocasiones
las eventuales respuestas negativas que se presenten suelen ser similares a las que se manifiestan en un
paciente normal y en segundo término se carece de estudios epidemioldgicos que permitan tener

informacién suficiente para evaluar la aspectos ortopédicos, tales como dolor y movilidad de

articulaciones, derivados de la implantacidn de una protesis.

Al considerar lo antes descrito asi como estudios clinicos realizados con animales, los investigadores
reconocen la existencia de efectos sistémicos y remotos, mismo que para efecto de estudio se agrupan

en cuatro catego rias:

METABOLICOS
BACTERIOLOGICOS
INMUNOLOGICOS

P wo N e

NEOPLASTICOS
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3.7.2.1.- Efectos metabdlicos.

Los llamados metales no fisiolégicos, tales como sodio, potasio, calcio y hierro juegan un papel
importante en el organismo, incluso de acuerdo a especialistas se recomienda una ingesta minima de
sustancias tales como magnesio y zinc, asi como tomar de manera diaria dosis de cobre, manganeso,
molibdeno y cromo, es importante resaltar que en general todos los tipos de metales utilizados en la
fabricacion de implantes, con excepcién del Titanio, tiene efectos téxico en el ser humano, aun aquellos
gue puedan ingerirse en pequeiias dosis cuando éstas se elevan pueden tener efectos a nivel local,

sistémico o remoto.

3.7.2.2.- Efectos bacterioldgicos.

La presencia de infecciones a corto y largo plazo representa un serio problema en el implante de
protesis, mismo que se acentla de manera particular cuando dichos implantes son de tipo ortopédicos,
ello en virtud de que la presencia de materiales extrafios en el cuerpo humano propicia la aparicion y
complica el tratamiento de infecciones en el sistema musculo-esquelético, ya que favorecen la presencia
y crecimiento de bacterias. Cabe sefialar que las infecciones también favorecen la corrosidn de los

implantes.

3.7.2.3.- Efectos neoplasicos.

La posible aparicion de tumores derivados de implantes de cadera resulta un aspecto importante a
considerar, sobre todo porque de acuerdo a estudios realizados se ha detectado la aparicidn de
leucemia y tumores altamente malignos en pacientes que recibieron implantes, no obstante que se
carece de fundamentos que indiquen un potencial carcinogénico derivado de la liberacion de

substancias a partir de los metales de las protesis, aunque de acuerdo a estudios realizados en los
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Estados Unidos a pacientes que recibieron prétesis, se encontré que en los casos en los que se presenté

un tumor coincidié con el miembro que recibié el implante.

3.7.3.- Corrosion y biodegradacion.

La corrosion y la biodegradacidon representan aspectos fundamentales a considerar en el uso de
biomateriales, en particular la biocompatibilidad debe incluir estudios de toxicidad, hipersensibilidad y
carcigenicidad. No obstante, en ausencia de biodegradacion a escala microscépica los materiales no
presentan problemas, mismos que pudieran manifestarse a partir de particulas y fragmentos
desprendidos de los materiales, lo cual ha propiciado que en la actualidad se continden realizando

estudios tendientes a evaluar dichos problemas.

En lo relativo a toxicidad por sus caracteristicas, las pruebas se han realizado en materiales tales como el
cromo y el vanadio, por otra parte en lo que respecta a hipersensibilidad dichas pruebas se han
enfocado a niquel y cobalto, asimismo algunos padecimientos en el organismo han sido relacionados
con determinadas acumulaciones de aluminio, de tal manera que en general se ha encontrado que bajo
ciertas condiciones los materiales pueden presentar reacciones adversas en los tejidos del cuerpo

humano [1].

Tal y como se indicé anteriormente, la corrosidon representa quiza el aspecto mds importante a
considerar al evaluar los efectos de biomateriales en el cuerpo humano, éste es un fenémeno complejo
en virtud de depender de varios parametros entre los que se puede destacar la geometria de disefio del
implante, asi como aspectos quimicos y mecanicos del implante. De manera especifica para el caso de
implantes con superficies lisas hechos a base de hierro, cobalto y Titanio, los estudios se realizan
mediante pruebas electroquimicas potencio estaticas y potencio dindamicas, bajo condiciones similares
de temperatura y acidez a las del cuerpo humano, se evallan los potenciales electroquimicos y la
relacién de corrosidon bajo condicién de superficies activas y pasivas y con ambientes altamente

adversos de manera que se propicie la aparicién de perforaciones y el desprendimiento de material.
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Los potenciales electroquimicos (Ec) y la relacién de corrosion (ic), resultan sumamente importantes en
la seleccién de materiales para protesis, dichos pardmetros resultan sumamente favorables para las
aleaciones de Titanio, tal como como se puede apreciar en la tabla 3.4, donde se puede contrastar con

aleaciones de aceroy de cobalto

Tabla 3.4.- Potenciales electroquimicos para las aleaciones metadlicas empleadas
en los implantes .

Material Superficie Ec (mV) ic

(MA / cm2 x 10-2)
Aleaciones de cobalto Sélido -10 1.1
Poroso -35 2.8
Aleaciones de Titanio Sélido -50 0.3
Poroso -75 1.4
Acero inoxidable Sélido -100 2.8

Un aspecto importante a considerar, es el efecto derivados del desgaste de la pelicula de oxido
generado a partir del contacto entre las superficies, ya que ello provoca un incremento importante en la
corrosién y por consiguiente la biodegradacién del material. En particular se ha encontrado que el
efecto de repasivacion es mds lento para aleaciones de hierro y cobalto en comparacién con Titanio,
mismo que por sus caracteristicos es capaz de formar nuevas capas de éxido en contacto con el aire o
con fluidos corporales. En ese mismo sentido cuando se tienen superficies porosas sometidas a ciertos
niveles de esfuerzo puede presentarse el fendmeno de repasivacién, en virtud de la existencia de
espacios propicios para el crecimiento de tejido, por lo que se recomienda para estas condiciones el uso

de aleaciones de Titanio y cobalto [1,26].

3.8.- RESPUESTA DEL TEJIDO A LOS MATERIALES DE LOS IMPLANTES.

La respuesta del tejido cuando es implantada una prdtesis, es un aspecto post-operatorio relevante que
se debe evaluar desde la cicatrizacién de la cirugia asi como el proceso de regeneracion del tejido dseo y

su interaccién con el implante conocido como osteintegracién, mismo que depende de varios factores
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entre los cuales se encuentra los movimientos y esfuerzos prematuros a que se somete la prétesis, que
entre otros efectos produce a una reparacion fibrosa la cual propicia una inestabilidad, misma que
también puede acentuarse por la fractura del hueso trabecular o la presencia de debriz, lo que propicia

la aparicion de células inflamatorias.

Una situacidon particular que puede presentarse es el movimiento entre el implante y la bolsa que lo
rodea (Bursa), que en ocasiones provoca bursitis (inflamacion de una bolsa serosa), lo que propicia de

manera adicional debriz por acciones abrasivas contra el cemento dseo y el hueso circundante.

3.8.1.- Respuesta normal del tejido.

De manera posterior a la cirugia, un escenario favorable esperado es que se presente una
osteointegracion, es decir una unidn del hueso contra la superficie del implante asi como la formacién
de hueso dentro de los poros del material del implante, dicha accién depende en gran medida de la
composicion quimica y la geometria de disefio del implante, y en caso de no ser favorable el escenario
puede presentarse lo que se conoce como una reparacién fibrosa lo que provocaria entre otras cosas
una inflamacién crénica. Por lo que es fundamental tomar en consideracién el comportamiento post-

operatorio del implante en funcién de los materiales utilizados.

De acuerdo con trabajos de investigacion realizados se encontraron condiciones mds favorables de
formacidn de hueso en aleaciones de Titanio que de cobalto, siendo altamente favorables para el caso
de Titanio puro en comparacién con aleaciones de dicho material con el acero inoxidable ya que logra
una mejor osteointegracion. Sin embargo, en general a través de microscopia electrénica se ha
determinado la existencia de similitudes de caracter ultra estructural de la interface implante hueso, en
implantes de Titanio puro, aleaciones de Titanio-cobalto y acero inoxidable, lo que otorga a estos

materiales excelentes condiciones para ser envueltos por tejido éseo [1].
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Para los cirujanos resulta sumamente importante evaluar el comportamiento de la protesis con los
tejidos que la rodean, por tal motivo se han desarrollado investigaciones que han mostrado que el
comportamiento es diferenciado, tal es el caso de las aleaciones de Titanio, que mostraron un
crecimiento superior de osteoblastos que las de cobalto [25], por otra parte en lo que respecta al hueso
se demostré que este forma de manera directa en Titanio puro, lo cual no sucede para aleaciones de
Titanio y de acero inoxidable [26][27]. Estudios mas profundos han demostrado las similitudes
ultraestructurales que se presentan en la interface implante hueso para el caso de Titanio puro,
aleaciones de Titanio y cobalto y acero inoxidable [28], sin embargo no existe una clara definicidon de

cual de los materiales presenta una mejor osteintegracion.

52



Capitulo 4

ANALISIS DE LA PROTESIS

POR EL METODO DEL

ELEMENTO FINITO

En este capitulo se presentan los
conceptos basicos del método del
elemento finito aplicados a |a
biomecanica, se define la geometria de
la protesis, las propiedades mecanicas,
las condiciones de frontera y los

resultados obtenidos.
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4.1.- ANTECEDENTES DEL METODO DEL ELEMENTO FINITO APLICADO A LA BIOMECANICA.

El método del elemento finito (MEF) es considerado una de las herramientas mas poderosas para la
solucidon numérica de una gran cantidad de problemas de Ingenieria, dentro de los ambitos relacionados
se encuentran la industria automotriz, aeroespacial, naval, de generacidn eléctrica, asi como de la

construccion dentro de las siguientes dreas del conocimiento:

e Fluidos

e Térmica

e Vibraciones
e Magnetismo
e Fatiga

e Fractura

e Biomecdnica

e FEtc.

En virtud del avance vertiginoso de las Tecnologias de la Informacion y la Computacidn, el potencial de
esta herramienta se ha incrementado, al grado de tener la posibilidad de ser utilizado en el modelado de

problemas complejos con relativa facilidad.

En lo relativo al area de Biomecanica, la primera aplicacién del método del elemento finito [MEF] que se
tiene registro fue en el afio de 1972 por Brekelsman y cols. [29], quienes publicaron el primer trabajo
sobre estructuras dseas, al modelar un fémur en dos dimensiones. En el estudio se consideraron dos
condiciones de carga, la primera sélo contempla una carga de compresion aplicada a la cabeza femoral,
la cual simula la reaccién del acetabulo debida al contacto de la articulacion de la cadera. Mientras que
la segunda incluia la reaccién del acetdbulo y la accién del musculo abductor mayor o sea el gliteo

medio.

54



Es importante mencionar que al caminar, la magnitud y direccién de las fuerzas y reacciones de los
musculos sobre el esqueleto cambian constantemente, de igual forma, los huesos que forman las
articulaciones modifican su posicidn relativa y/o absoluta a cada instante de la marcha. Debido a la
complejidad de andlisis en la obtencién del campo de esfuerzos por elemento finito, se considera un
sélo instante de la marcha, utilizando las cargas mdximas presentadas, siendo ésta al momento de
caminar, ya que el peso completo del cuerpo se encuentra apoyado en un sdélo pie. A esta fase de la

marcha se le denomina “apoyo medio” [30].

En 1972 Rybicki y cols. [31], aplicaron el elemento finito a la biomecanica en un modelo bidimensional,
de espesor constante y lineal en un fémur. No obstante, se varid el médulo de elasticidad de los
elementos de la porcién superior de la malla de elementos finitos con el objeto de simular las
variaciones en el espesor del hueso. Huiskes y Chao [32], llevaron a cabo una revisién de los primeros

diez afios de la aplicacion del MEF a la biomecanica.

En nuestro pais, se han tratado casos similares que pueden consultarse en la revision de realizada por
Villa y cols. [33]. En todos los casos reportados se hace uso extensivo del Método de Elemento Finito,
donde siempre se tratd de optimizar el modelo numérico. En estos estudios se reportan tanto andlisis de

protesis convencionales como no convencionales.

4.1.1.- Antecedentes de estudios de cadera y fémur.

Para efectos de nuestro trabajo y con el propdsito de aprovechar el enorme potencial del método de
elemento finito, se realiza un analisis mediante este método para un caso relacionado con la cadera y el
fémur, a fin de modelar las condiciones del sistema y obtener a través de un analisis numérico,
parametros que nos permitan conocer su comportamiento mecanico, para ello serd necesario definir
algunos aspectos tales como la geometria del espécimen, las propiedades mecanicas asociadas con el
material que se pretende emplear, asi como las condiciones de carga y de frontera asociadas con el

modelo, asimismo deberdn tomarse en cuenta algunas consideraciones relacionadas con las fuerzas
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actuantes en el sistema, ya que existen diversas opiniones al respecto, en virtud de que algunos autores
valoran de una manera simplista el hecho de utilizar un sistema con una carga Unica en sentido vertical
sobre la cabeza del fémur, otros sin embargo estiman que ademds de esta fuerza, también actla una
reaccion en la cadera asi como una fuerza derivada del efecto de los musculos abductores. De una
manera mas integral Rohlmann y cols. en 1982 [34], adicionan al sistema de carga antes descritos la
accion de los musculos llamados isquiotibiales, mismos que funcionan como extensores de la cadera y
actian como medio de equilibro en el momento en que se utiliza una sola pierna como apoyo, por lo
gue de cierta manera se puede considerar que sus efectos se reducen en términos de los efectos sobre

el hueso.

4.1.2.- Desarrollo de la geometria y propiedades mecdnicas.

La geometria del fémur puede ser obtenida a través de los siguientes métodos:

1. Rayos x.- Consiste en obtener imagenes de rayos x por medio de los cuales se crea un modelo
en dos dimensiones llamado paramétrico, que se utiliza para elegir la prétesis mas adecuada a
los pacientes.

2. Cortes Tomograficos.- Consiste en obtener una cantidad de entre 60 a 84 cortes tomograficos,
los cuales se digitalizan a través de un escéner, para obtener de cada corte, puntos que

permiten determinar la geometria interna y externa del fémur.

4.1.3.- Caracteristicas generales del modelado.

Para el modelado del fémur se identifican KEYPOINTS, a partir de la informacién proporcionada por los
cortes tomograficos, se definen dreas por medio de los puntos que conducirdn a la obtencién de
volimenes a través de una accidn de superposicidn, para posteriormente llevar a cabo la creacién de los

elementos finitos del modelo.
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La protesis a modelar en el presente trabajo, corresponde al grupo denomina PROTESIS NO
CONVENCIONALES, misma que se utiliza en la reconstrucciéon del tercio proximal del fémur, una vez que
se lleva a cabo la reseccidén de un tumor. Como antecedentes del procedimiento mencionado se conoce
que el primer implante de este tipo de proétesis se llevd a cabo en el afio de 1943 por Moore y Bohlmann
[6]. De manera especifica el modelo a implantar consta de un vastago con una serie de espaciadores de

dos tipos, fijos y ajustables, el cual se inserta en el fémur.

4.1.4.- Caracteristicas de los materiales estudiados.

De manera similar al analisis de piezas mecanicas o estructurales, es necesario determinar las
propiedades mecanicas del fémur, considerar que se trata de tejido éseo asi como los materiales

propuestos para la prétesis, por lo cual resulta fundamental conocer propiedades tales como:

e Condiciones de isotropia u ortotropia del elemento
e Modulo de Elasticidad
e Relacién de Poisson

e FEtc.

Una vez identificadas dichas propiedades asi como la geometria de la pieza, se puede iniciar el andlisis
mediante el Elemento Finito y aplicar condiciones de frontera que representen de manera similar los

puntos de contacto de la protesis con la parte interior del fémur.

4.1.5.- Modelo tridimensional del fémur por el método del elemento finito.

Para desarrollar el analisis del tercio superior del fémur como se indicd anteriormente, sera necesario

crear un modelo tridimensional del mismo, determinar los materiales a utilizar asi como las condiciones
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de carga y frontera a que estara expuesto. Como antecedente, en el afio 2004, Araujo, Dominguez y
Urriolagoitia [13], realizaron un modelo a partir de 84 cortes tomograficos desde la cresta iliaca hasta la
espina iliaca, efectuaron cortes cada 6 mm en la seccion comprendida entre la espina iliaca hasta el
pubis y de la incisura isquiatica menor obtuvieron cortes cada 2 mm, posterior a esta seccidn y hasta el
isquion se hicieron nuevamente cortes cada 6 mm, posteriormente digitalizaron y procesaron los cortes
en un escaner de cama plana y utilizaron un paquete CAD para el procesamiento de las imagenes, se
obtuvieron 30 puntos (KEYPOINTS) por cada corte, mismos que de acuerdo a este trabajo de

investigacion describen la geometria externa de la pelvis.

4.2.- DESARROLLO DE LA GEOMETRIA Y PROPIEDADES MECANICAS CONSIDERADAS EN LOS MODELOS
DEL ELEMENTO FINITO.

En los primeros estudios se realizaron modelos bidimensionales [29, 31, 35], los cuales presentan
limitaciones en la reproduccién de la geometria del fémur. No obstante, se desarrollé una técnica que
consiste en presentar modelos en dos dimensiones con espesores variables, los cuales introducen
irregularidades propias de un hueso tridimensional. Algunos trabajos mas recientes han empleado esta

estrategia [36, 37, 38].

Bucholz y cols. [39], describe un modelo axisimétrico de un fémur con un clavo intramedular. La malla
consta de 456 elementos axisimétricos armodnicos, los cuales representan un fémur de 46 cm de largo,

con un clavo de Grosse-Kempf de 13 mm de didmetro.

Por otra parte, Rohlmann y cols. [34], reportan un modelo tridimensional de un fémur, el cual
reproduce con precision la geometria del hueso. Para ello, se tomd un fémur izquierdo de cadaver no
fresco, se embebid en resina epdxica y se procedid a seccionarlo mediante una sierra, se obtuvieron 38

cortes donde cada uno fueron radiografiados para obtener zonas de igual densidad ésea.
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La técnica mas moderna para establecer la geometria de los huesos consiste en el empleo de la
tomografia computarizada. El tomdgrafo es un aparato que muestra cortes transversales de los tejidos,
para lo cual se auxilia de una computadora que integra las imagenes radiograficas que previamente se

obtienen.

Las primeras investigaciones donde utilizaron el tomédgrafo para determinar la geometria y las
propiedades mecanicas del hueso fueron publicadas en la década de los noventa. Morom y Linden [40]
desarrollaron un programa de cémputo, el cual toma los datos obtenidos al realizar un barrido completo
de una tibia de cadaver, mediante tomografia computarizada. El programa de cémputo recupera la
informacién grafica obtenida con los datos tanto de la geometria del hueso como de su correspondiente
densidad. Es importante hacer notar que esta técnica también ha sido aplicada a estructuras dseas y
vértebras, para este efecto el modelo se genera a partir de cortes tomograficos. Un ejemplo es el
analisis de la integridad estructural en vértebras, presentado por Beltran y cols. [41], con los recursos
informaticos que se tenian disponibles en ese tiempo se logré un buen modelo, que simulé de la mejor
manera posible la geometria intrincada, y considerd las peculiaridades del comportamiento mecanico
del hueso. Keyak y cols [42] presentaron un trabajo en el cual se validé el método descrito en el articulo

previo, mediante galgas extensométricas.

A partir de los datos de densidad que se obtienen del tomdgrafo, se estiman las propiedades del hueso
en cada una de sus secciones, por lo que las propiedades mecanicas difieren de punto a punto, a lo largo
y ancho del hueso. Muchos autores han documentado la asociacidon que hay entre la densidad aparente
del hueso y su resistencia y rigidez. Carter y Hayes [43] sugirieron que el hueso cortical y el hueso
trabecular pueden ser vistos como un mismo material, con propiedades mecanicas diferentes
principalmente en funcién del cambio en la densidad aparente. En la tabla 4.1, se presentan las
propiedades mecdanicas que se han empleado para analizar las prétesis convencionales de cadera y el

cemento dseo (PMMA).
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Tabla 4.1.- Propiedades mecdnicas del cemento dseo y de materiales empleados en la fabricacidn de prétesis.

Moédulo de Médulo de Moédulo de Moédulo de
Elasticidad . Elasticidad Elasticidad L,
Autores Cemento Elasticidad Aleacién Titanio Relaflon de
316 LVM . Poisson
(PMMA) (GPa) Co-Cr-Mo Ti-6Al-4V
(GPa) (GPa) (GPa)

Rohlmanny
cols., 2.3 200 | e | e 0.33
1982 [34]
Lotz y cols.,
1991[44] | | - 234 110 0.3
Rotem
1994 [45] | @ —eeeeeee 200 | - 110 0.3
Taylor y cols.
1996 [46] 2.0 200 | e | e 0.33
Manny cols.,
1995 [47] | - 200 | - 110 0.3
Manny cols.,
1997 [48] 22 | e 210 | - 0.3

A medida que ha transcurrido el tiempo, los recursos de computo son mds eficientes y el procedimiento
donde se emplea la tomografia con elementos finitos se ha optimizado notablemente. Esto permite que
constantemente se revise la integridad estructural del sistema hueso-prétesis del fémur bajo distintas
condiciones de carga [49]. Actualmente, se puede ver que esta metodologia ya es robusta y que puede
ser empleada con diversos tipos de estructuras éseas con programas que tiene un buen alcance [50]. De
hecho hay procedimientos alternos en los que se puede digitalizar directamente el modelo, sin
necesidad de tener que tomar tomografias [51]. Asimismo, es posible tener una buena cantidad de
detalles y diferenciar tejidos, con lo que se puede incluir las propiedades de los materiales
adecuadamente [52]. Lo anterior demuestra los notables avances que se han logrado en esta area en los

ultimos veinte anos.

Huiskes y cols. [53] encontraron correspondencia entre los resultados tedricos y los experimentales
cuando consideraron al hueso cortical que se comportaba de manera lineal elastica, homogéneo vy

ortotrdpico.
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Yao y cols. [54] construyeron un modelo de elementos finitos del fémur provisto de una delgada
cubierta de hueso cortical en la cabeza femoral. Las deformaciones calculadas son similares a las
encontradas en estudios experimentales. Wang y cols. [55] en vez de considerar una capa de hueso

cortical, utilizaron un mddulo elastico mayor en el sitio correspondiente a la cabeza femoral.
4.3.- CARGAS CONSIDERADAS EN LOS MODELOS NUMERICOS.

Las cargas que se han considerado en los analisis numéricos por diversos autores [29,44,48,56,57] son
muy variadas, ya que representan varios criterios de carga considerando y han tomado en cuenta
principalmente la cadera y los musculos abductores. La configuracion de la figura 4.1, representa la
fuerza de reaccion de la cadera, cuando la prdtesis soporta el peso en una sola pierna, mientras que la

otra se encarga de balancear el sistema de cargas al momento de caminar.

J=26W=1814N

M=18W=1325N 41730
f; 71°

3]

Figura 4.1.- Modelo de elementos finitos que muestra la carga correspondiente a la reaccidn del acetabulo

(cadera) y la accién de los musculos abductores.
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Rohlmann y cols. [34] consideran las cargas de la figura 4.1, aunado al efecto de carga que aportan los
musculos ilio-tibiales, los cuales estan directamente apoyados en la cadera, para equilibrar el sistema de
cargas cuando se sostiene en una y dos piernas. El efecto de estos musculos, hace que los esfuerzos
soportados por el hueso sean disminuidos. La figura 4.2 muestra el efecto que tienen sobre las
deflexiones del fémur, ya que en el primer caso, cuando su valor es nulo, el hueso se desplaza hacia la
linea de simetria del cuerpo. Para esto, cuando el peso del cuerpo se incrementa al doble, la deflexién

tiende a cero, y cuando éste aumenta a 4 veces, las deflexiones son separadas de la linea media del
cuerpo.

DEFLECCIONES EN EL PLANO FRONTAL

IV |HRV I |V I

Z=0+ BW Z=1xBW

Z=2~BW Z=3=BW Z=4 +xBW

Figura 4.2.- Deflexiones del fémur en el plano frontal como funcién de la fuerza Z (musculos ilio-tibiales).

Mas adelante Crowninshield y cols. [58], definieron la anatomia de los musculos, donde se considera
7.7 veces el peso del cuerpo al momento de subir escaleras y que estas son mayores al momento de
descender escaleras y durante la marcha normal. Mientras que Brand y cols. [59], consideran que las

. .z 2 s .z
fuerzas musculares tienen una relacién de 40 N/cm~ respecto al drea de su seccién transversal.
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Por otra parte, Taylor y cols. [60] consideran otro sistema de cargas que no corresponde con ninguno de
los trabajos antes mencionados. En éste, estiman la accidn de los musculos abductores, la reaccién de la
cadera, la accién de los musculos ilio-tibiales y del psoas-iliaco. La figura 4.3 muestra el modelo de

elementos finitos del fémur y las condiciones de carga.

Rezcelén de
Reacclan do lu Cadera
la Cadera

Abductores

3
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=
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71
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Tracto
llie-Tibiales

Figura 4.3.- Fuerzas aplicadas a las mallas de elementos finitos del fémur.

La condicién de carga de la figura 4.3, ha sido empleada por otros autores [54,55]. No obstante, un
estudio experimental llevado a cabo por Aamodt A y cols. [61] contradice el postulado que afirma que el
fémur estd sometido a compresion en la fase de apoyo medio de la marcha. El estudio consistio en
colocar galgas extensométricas en la region subtrocantérea lateral del fémur de dos pacientes. Las
mediciones realizadas durante la marcha encontraron deformaciones de tension, lo que indica que el

fémur se encuentra en flexion.

En otros trabajos [44,48,62,63,64,65,66], se emplea una sola carga aplicada a la cabeza femoral que
representa la reaccion de la cadera y donde validan los resultados del método del elemento finito con

analisis experimentales. Destaca de manera particular el articulo publicado por Rohlmann y cols. , [34].
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4.4.- DISENO DE LA PROTESIS DEL CASO DE ESTUDIO.

La Tomografia Computarizada (CT) o Tomografia Axial Computarizada (TAC) se define como el uso de
rayos X para la obtencién de imagenes digitalizadas en un eje axial de un cuerpo, que tienen la
caracteristica de cumplir con un alto estandar de resolucién y con una dimensidn de espesor variable de
1 mm, 2mm y hasta 5 mm segun las especificaciones requeridas. Este tipo de corte tienen la finalidad de
unirse con otras imdagenes obtenidas por el mismo tomdgrafo, para finalmente ser combinadas en una
computadora y generar modelos representativos de un corte del cuerpo con todos sus detalles como

son: relieves, fracturas, cuerpos extrafios, etc. Esto se puede ver en la figura 4.4 [67].

Figura 4.4.- Tomografia computacional axial y protesis de cadera total.

Generalmente, las protesis de cadera se han disefiado para remplazar materiales bioldgicos, como el
cartilago y parte del hueso, que han sido dafiados por degeneracidn debido a algun tipo de enfermedad.

Para sustituir estas partes se utilizan materiales sintéticos en la articulacidn.

El primer paso para el disefio de la proétesis es la manipulacién de un programa de cémputo

especializado que interpreta tomografias computacionales (SCAN IP®), a fin de obtener un modelo
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tridimensional en forma de lluvia de puntos, como se visualiza en la figura 4.5 [67], con este primer

paso se consigue conocer la morfologia y dafo que ha sufrido el hueso.

Este programa de procesamiento ofrece una amplia gama de imdgenes, visualizacién, procesamiento y

herramientas de segmentacion. Se pueden exportar como archivos. STL para el analisis y la fabricacién.

sOsAEE  /Atd% A
RATTITTY Wil
A S G |

Figura 4.5.- Modelo tridimensional del hueso.

Los eslabones para el desarrollo de esta prétesis son los siguientes:

1.- Elaboracién de la Tomografia Computarizada al paciente.

2.- Adquisicion y descripcidn de imagenes TAC del paciente.

3.- Construccion del contorno de cada una de los cortes tomograficos.

4.- Medicion de partes blandas, para la construccion del vastago y cabeza femoral.

5.- Elaboracién de un modelo con técnicas de esteriolitografia a escala real del modelo

utilizando la impresora de prototipos rapidos.
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La construccion tridimensional de tejido dseo para su andlisis en el disefio y confeccidn de la prétesis, se
muestra en la figura 4.6 [67], las mediciones y dimensiones obtenidas son utilizadas para la creacién de

la propuesta de la posible soluciéon para el paciente.

gk ?

NS

L
i

DOle 20 DD # [0

Figura 4.6.- Remodelacion de hueso por medio de imagenes TAC o CT.

El dltimo pasd, es emplear un equipo de prototipos rapidos, que manufacturara los modelos y piezas
disefiadas determinando y evaluando el disefio de la prdtesis (ver figura 4.7). Este proceso es descrito en

Torres [67], muestra las técnicas de manufactura rapida.

Figura 4.7.- Prototipo del hueso por mediode imagenes TAC o CT.
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4.5.- CONSIDERACIONES DE CARGA PARA EL MODELO DE ELEMENTOS FINITOS.

Para realizar el estudio numérico de la prétesis, se propone una metodologia basada en el método del
elemento finito que utiliza el paquete de cdmputo ANSYS, donde se modela el caso correspondiente a la
fase de apoyo medio de la marcha de Gage (1995) [30] (ver figura 4.8), y se aplican las cargas analizadas
por Taylor (1996) [60] (ver figura 4.9). Con esto se simula el caso mas critico, que se presenta cuando el
peso corporal se desplaza hacia el frente y se apoya sobre el pie. Esto, con el fin de obtener el campo de

esfuerzos y las deformaciones unitarias mas criticas a las que se encuentra expuesta la protesis.

Figura 4.8.- Apoyo medio en la fase de marcha.

Reaccion de

la cadera \

Figura 4.9.- Orientacién de la fuerza de reaccion de la cadera.
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4.6.- PLANTEAMIENTO DE LA METODOLOGIA DE ANALISIS NUMERICO.

Para llevar a cabo el analisis de la prétesis por elemento finito, se observa la siguiente metodologia.

1.- Primero se considera el andlisis que se va realizar, se escoge el tipo de elemento y se

define el sistema de unidades.

2.- Se dan de alta las propiedades mecanicas del material, se lleva a cabo el modelado en

3D por ANSYS y se discretiza el dominio.

3.- Posteriormente, se dan de alta las condiciones de frontera, se aplican cargas como las

mostradas en la figura 4.3 y se empotra en la parte inferior de la prétesis.

4.- Se obtienen los vectores de desplazamiento, las deformaciones unitarias y los esfuerzos

principales con base en la teoria de Von Mises.

5.- Finalmente, se realiza una interpretacién de resultados y se obtienen las conclusiones.

4.6.1.- Tipo de elemento utilizado.

Se considera un analisis estatico-estructural, el sistema de unidades ingles y un elemento SOLID95, el
cual es en 3 dimensiones con 20 nodos y tres grados de libertad en cada nodo. El SOLID95 ademas de ser
utilizado cuando se tienen grandes deformaciones y deflexiones, casos de plasticidad y creep, es un
elemento adecuado para crear la red de elementos finitos, ya que tiene la capacidad de cambiar su

forma y adaptandose a las geometrias irregulares. En la figura 4.10 se muestra dicho elemento.
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Figura 4.10.- Elemento tridimensional SOLID95.

4.6.2.- Creacion de elementos finitos.

Se considera una aleacidn de Titanio Ti-6Al-4V con un Mddulo de Elasticidad de 17.4 Mpsi (120 GPa) y
una relacién de Poisson de 0.33. En la figura 4.11, se presenta la discretizacion del dominio en 75357

elementos y 112908 nodos, utilizando el programa de cdmputo ANSYS.

Figura 4.11.- Modelo de elementos finitos del caso de estudio.
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4.6.3.- Aplicacidn de cargas y condiciones de frontera.

En la figura 4.12 se muestran las condiciones de frontera y de carga y en la tabla 4.2 se tienen las

magnitudes consideradas de la referencia [67]. Es importante mencionar que se empotré en las dreas de

la parte inferior y se restringieron los grados de libertad en el eje Y de los nodos que se muestran en

dicha figura, esto con el fin de darle mayor veracidad a las condiciones de operacién al momento de

caminar una persona. Ademas de considerar en el anadlisis solamente el efecto de la relacién de la

cadera.

Figura 4.12.- Cargas y condiciones de frontera.

Tabla 4.2.- Cargas en las componentes X, Yy Z.

Nombre de la
fuerza

Cargas directas
(Lbf)

CargaenX
(Lbf)

CargaenY
(Lbf)

CargaenZ
(Lbf)

Reaccion de cadera

157.36 (700 N)

-54.95 (-244.42 N)

-12.68 (-56.43 N)

146.91 (653.5 N)

Gluteo medio

67.44 (300 N)

0

0

-67.44 (-300 N)

Izquiotibiales

10.56 (47 N)

9.76 (43.45 N)

-3.75 (-16.67 N)

-1.47 (-6.54 N)

Soas-iliaco

65.64 (292 N)

0

0

65.64 (292 N)
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4.6.4.- Campo de esfuerzos y deformaciones principales.

En la figura 4.13 se tiene el campo de esfuerzos principal de acuerdo con la Teoria de Von-Mises. En la
gue se presenta el valor maximo de 44.0799 MPa (6.393 Ksi) en el cambio de direccion del vastago. Por

otra parte, en la figura 4.14 se muestran las deformaciones principales de 0.000526 mm.

NODAL SOLUTION

JTEP=1

3B =1

TIME=1

FEQV [LV5F)
DIC{ =.060075
S =44.0793

T
0 9.79553 19.5911 20.3866 39.1821
4.89776 14,6933 24,4888 34.2844 44,0799

Figura 4.13.- Esfuerzos principales de Von-Mises.
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HODAL 30LUTION

STEP=1

SUB =1

TIME=1
EFELEQY [LVG]
LMY =.060075
SM =. 526E-03

-

L
0 .117E-03 . 234E-03 .351E-03 . A68E-03
. 585E-04 .175E-03 .292E-03 . 409E-03 . 5Z6E-03

Figura 4.14.- Deformaciones maximas de Von-mises.

4.6.5.- Interpretacion de resultados del andlisis numérico.

El célculo de los esfuerzos de la figura 4.13 corresponde a la teoria de Von-Mises Hencky. Von Mises
considera una combinacion de esfuerzos normales y cortantes sobre un mismo punto cuando se trata de
materiales ductiles, ocasionando que la falla se genere por el esfuerzo cortante maximo [68]. Es
importante mencionar que el esfuerzo de fluencia del material es de 848.999 MPa (123.1369 Ksi), por lo
que se alcanza un factor de seguridad de n=19.26. En virtud de ello, el esfuerzo maximo no tiene ningun
efecto de riesgo lo que garantiza que no se tendrd energia de distorsidn suficiente para que falle el

material, como lo demuestra Delgado [69].

Mientras que en la figura 4.14 se indica el valor maximo de la deformacion presentada, siendo ésta de

0.000526 mm, por lo cual no tiene el efecto para aflojar la protesis y el fémur.
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Capitulo 5

ANTECEDENTES DE MANUFACTURA

En este capitulo se presentan los
antecedentes de la evolucion de la
manufactura de protesis, asi como
el procedimiento de maquinado del
caso de estudio en una maquina

CNC de 4 ejes.
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5.1.- PROCESOS DE MANUFACTURA.

5.1.1.- Antecedentes de los procesos de manufactura de proétesis.

La historia de la manufactura se remonta hasta hace 10,000 afios con la fabricacidn de piezas de
madera, el lijado y pulido de piedra, la confeccidon de ropa, asimismo y de acuerdo a los registros
existentes, se puede considerar que el periodo neolitico fue una etapa trascendente en el desarrollo de
la humanidad, en virtud de que en esa época se realizaron incipientes procesos de manufactura de
metales tales como oro, plata y cobre. Posteriormente, el ser humano empezé a trabajar el hierro, lo
gue marco una etapa fundamental debido a que esto propicio la aparicién de los primeros herreros de la
historia que adquirieron conocimientos bdsicos sobre tratamientos térmicos. Asimismo, durante la
Revolucion Industrial entre los afios de 1770 y 1850 tuvo sus inicios el trabajado de metales a través de

maquinas-herramientas, lo que generd la realizacién de procesos manuales en mecanizados.

Por otra parte en lo que respecta a los procesos de ensamble podemos sefialar que estos tuvieron su
origen en culturas ancestrales, ya que eran utilizados para la elaboracién de muebles, utensilios y
herramientas, por lo que tiene un vinculo con la historia del hombre hasta llegar a nuestra era, en la que
se realizan procesos de alta tecnologia relacionados con la industria electrénica y la nanotecnologia, que
aplicados con modernos sistemas de manufactura permiten crear satisfactores con altos estdndares de

calidad y a costo muy bajos.

Existen varias alternativas para la manufactura de prétesis, mismas que presentan sus caracteristicas y

gue se describen a continuacion de manera breve:

1. Forjado.- Mediante una prensa de forja se conforma la pieza, la cual presenta caracteristicas
estructurales y mecanica mas favorables, pero menos precisas con respecto al modelo
requerido.

2. Fundicidn.- A través de procesos de fundicidn por cera perdida se puede elaborar una pieza,

con mayor precision que la forja pero con caracteristicas estructurales y mecdnicas distintas.
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3. Magquinado.- Por medio de procesos de corte se puede fabricar la pieza, y asi lograr mayor

precisidon, mejores acabados y una fabricacion mas controlada.

A continuacion se dan algunos referentes que permiten conocer los estudios mas reciente en las

técnicas para la manufactura de proétesis.

En 2001 D.G. Smith y E. M Burgess [70], analizaron las ventajas, desventajas y costos que podria
representar la fabricacidn de protesis al utilizar herramientas CAD/CAM. Asimismo ofrecen un punto de

vista futurista sobre el tema.

Mas adelante en el 2005 P. Raos, A. Stoic y M. Lucic [71], hicieron un analisis de las alternativas de
prototipado y mecanizado rdpido para implantes y concluyeron que, si bien es cierto que estas opciones
presentan algunas ventajas respecto al tiempo de fabricacidn, en el momento del estudio los materiales
utilizados para la elaboracién no eran compatibles, por lo que no fue posible considerarlas como

alternativas viables.

En este mismo afio N. Hebert, D. Simpson, W .D. Spence y W. lon [72], desarrollaron un trabajo de
investigacion relacionado con el uso de impresién en 3D para la fabricacidon de prétesis, su conclusién
fue que debido a los materiales y los costos no tenia viabilidad, sin embargo propusieron esta técnica

como una futura alternativa.

Mientras que en el afio 2008 F.J. Carnevale [73], elabord un trabajo sobre prototipado rapido, donde
detalld los procesos relacionados con esta técnica, asi como sus aplicaciones entre las cuales destaca las
de protesis de cadera, resalta algunas de las ventajas que hasta ese momento presentaba, técnica que

de ser perfeccionada aportaria las siguientes ventajas:

e Aumento de la velocidad de fabricacion
e Aumento de la precisidon y terminado superficial

e Incorporacion de nuevos materiales polimeros
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e Extensidn a materiales no polimeros

e Aumento en los tamafos posibles

En este mismo afio I. Drstvensek, N. I. Hren y cols. [74] documentaron los resultados de la primera
aplicacion realizada en Eslovenia de la técnica de protipado rdpido en procedimientos de cirugia
maxilofacial, apoyada con disefo asistido por computadora y altas habilidades médicas, como resultado
concluyeron que esta técnica tenia una alta viabilidad y un futuro promisorio para ese entonces. En ese
mismo sentido y también en 2008, Colombia, J.F. lzasa y M. Naranjo [75], publicaron un articulo
denominado “Prototipaje rdpido de estructuras craneofaciales”, donde resaltan las ventajas de esta
técnica, las escasas aplicaciones que hasta ese momento se tenian en Latinoamérica y el potencial que
esta alternativa representaba en ese afo, de manera mds especifica describen casos clinicos de

aplicacion con resultados favorables.

De manera adicional, en el 2009 S.D.Gittard, R.J. Narayan y cols. [76] realizaron un estudio relacionado
con la utilizacion del protipado rapido para la fabricacidn de hueso escafoides y hueso semilunar,
basados en modelos 3D, a partir de tomografias computarizadas y fabricandose con sistema de
estereolitografia, el cual segln concluyen los autores permitié que las prétesis tuvieran geometrias y

propiedades mecdnicas adecuadas.

Mads adelante en el afio 2010 A. Pramanik, L. Zhang y Y. Chen [77], publicaron los resultados de un
trabajo de investigacion sobre la eficiencia en el maquinado de prétesis de cadera, en particular el
efecto de los movimiento de las herramientas y las piezas durante el proceso de fabricacidn,
encontraron que una adecuada combinacidn de velocidades de rotacidon de herramientas de corte y de

la pieza de trabajo mejora significativamente la operacidon de maquinado.

B. R. Rawal, R. Riveiro y cols. [78]. Publicaron un articulo relacionado con el disefio y manufactura de un
implante de vastago corto para pacientes jovenes, mismo que se realizd a partir de imagenes de la
anatomia femoral del paciente y mediante el uso de técnicas de disefio asistido por computadora para
lograr una imagen en tres dimensiones del hueso cortical y del canal para finalmente fabricar el
implante a través de herramientas de manufactura asistida por computadora, los resultandos obtenidos

fueron exitosos sobre todo en lo relativo al impacto de la cirugia sobre el paciente.

76



En el afio 2010 C.R. Torres San Miguel [67] realizdé un trabajo denominado “Disefio y Manufactura de
Endoprotesis Personalizada”, mismo que se enmarca dentro las lineas de investigacién que realiza desde
hace varios afios un grupo de investigadores del Instituto Politécnico Nacional, bajo el liderazgo del Dr.
Guillermo Urriolagoitia Calderdn, en el mencionado trabajo propone un procedimiento innovador para
manufacturar prétesis que se adapten de manera especifica a cada paciente, al cumplir con aspectos

geomeétricos de su anatomia y reducir los efectos patoldgicos y traumaticos de la cirugia.

En general podemos sefialar que a lo largo de los ultimos 25 afios en diversas partes del mundo han
existido grupos de investigadores que trabajan en el disefio y la manufactura de implantes de prétesis
de cadera, en particular en lo relativo al tercio superior del fémur, es claro que parte de las imagenes
anatdmicas obtenidas del paciente a través de diferentes técnicas, como la tomografia computarizada,
brindan informacién clave que es procesada a través de herramientas de disefio asistido por
computadora para obtener modelos tridimensionales, que son sometidos a procesos de simulacién para
determinar los materiales adecuados, a fin de que la protesis cumpla con los requerimientos de
biocompatibilidad, asi como con las propiedades mecanicas esperadas. Una vez finalizadas estas etapas,
con el apoyo de herramientas de manufactura asistida por computadora se pasa a la fase de fabricacion,
gue como podra observarse en la mayoria de los casos para las prétesis de cadera se opta por el
maquinado de la pieza, en el cual es fundamental el tipo de equipo y la técnica utilizada para este
procedimiento, ya que de ello dependeran aspectos como, costo, tiempo y calidad de la prétesis. En el
apéndice 1 se muestra en forma genérica el procedimiento de andlisis desde las tomografias hasta el

maquinado de la pieza.

5.1.2.- Definicion de manufactura.

El origen etimoldgico de la palabra manufactura se deriva de dos vocablos latinos, manus que significa
mano y factus que significa hacer, en otras palabras hacer con las manos, no obstante que en la
actualidad y a partir de la revolucién industrial la manufactura se apoya en maquinas y computadoras
operadas por el hombre. En la actualidad el concepto de manufactura puede ser definido desde dos

puntos de vista, el tecnoldgico y el econdmico, el primero la define como la aplicacidn de procesos
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fisicos y quimicos que permiten la alteracién de la geometria, propiedades y apariencia de un material
con el objetos de elaborar partes o productos lo cual contempla incluso su ensamble, el segundo la
concibe como la transformacién de materiales en articulos de mayor valor derivados de uno o mas

procesos de transformacion.

5.1.3.- Tipos de procesos de manufactura.

Los procesos de manufactura pueden ser divididos en dos tipos y se presentan en la figura 5.1.

1. Proceso de operacion.- Es aquel que transforma un material de trabajo de un estado de
terminaciéon a uno mas avanzado y cercano al producto final deseado. Afliade valor debido al
cambio de geometria, propiedades y apariencia del material inicial. En general los procesos de
operacion son desarrollados en pares de trabajo discretos, sin embargo algunos procesos de
operacion también son aplicables para el ensamble de articulos.

2. Proceso de ensamble.- Es aquel en el que se unen dos 0 mas componentes para crear una nueva

entidad, llamada ensamble, subensamble o alglin otro término que se refiera al proceso.
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5.1.3.1.- Procesos de maquinado tradicionales.

Como se menciond anteriormente la manufactura tuvo un salto importante a partir de la revolucion
industrial con la aparicién de las maquinas-herramientas, en virtud de que ya no necesariamente se
empleaban de manera directa las manos del hombre, sino se trataba del maquinado de piezas mediante
un grupo de procesos, que tienen como caracteristica principal el uso de herramientas de corte para
formar viruta que es removida de la pieza trabajada, para darle una geometria determinada, lo anterior
es posible en virtud de dos movimientos, uno rotativo llamado velocidad de corte donde la pieza o el
cortador giran y otro denominado alimentacidn, que permite la penetracién de la herramienta de corte

en la pieza, la combinacion de ambos movimientos da como resultado la geometria deseada.

Existen varios tipos de operaciones de maquinado tradicional (ver figura 5.2), cada uno de las cuales es
capaz de proporcionar determinada geometria y textura en las piezas, considerandose como principales

tres de ellos:

1. Torneado.- Una herramienta de corte de un solo filo, es usada para remover material de una
pieza de trabajo en rotacion para generar un perfil cilindrico, la velocidad en el torneado es
provisto por la rotacién de la pieza y el movimiento de alimentacion es alcanzado por el
movimiento suave de la herramienta de corte en una direccion paralela del eje de rotaciéon de la
pieza

2. Taladrado.- El taladrado es usado para crear perforaciones redondas en las piezas de trabajo,
ello comprende la rotacién de una herramienta que tipicamente tiene dos filos, que introducida
en una direccién paralela a su eje de rotacidon en la pieza de trabajo para formar una
perforacion.

3. Fresado.- Para el fresado se utiliza una herramienta rotativa con multiples filos de corte la cual
es movida suavemente en el material para generar planos o superficies rectas, la direccién de la
velocidad de alimentacién es perpendicular al eje de la herramienta, la velocidad de movimiento

es provista por la rotacién del cortador llamado fresa.

80



Velocidad de movimiento

T

Piezaa Velocidad de
trabajar alimentacion
(herramienta) Broca
Velocidad de
movimiento
o
5 alimentacion
Herramienta
de (:m-m:l (herramienta) \ pie
zaa
2 trabajar
(1) (2)
Roacin o Yelocidad e
Fresa \ % l
Fresa Superficie
Superficie Xl creada
creada
i) Velocidad de
N alimentacion e
Velocidad de P s
: % P {pieza a trahajar)
(pieza a trabajar)
L Piezaa \_ Piezaa
trabajar 3) trabajar

Figura 5.2.- Procesos de maquinado tradicional.

5.1.3.2.- Procesos de maquinado no tradicionales.

De manera adicional a los tres procesos antes descritos en los cuales se usan herramientas de corte para
dar geometria a las piezas, existen otros en los que no se usan herramientas de corte para remover
material de la pieza, y que son conocidos como procesos de maquinado no tradicionales, mismos que
utilizan fuentes de energia de origen mecdnico, térmico, quimico o una combinacion de ellas para
remover el exceso de material de la pieza, estos procesos se originaron en la época de la segunda guerra
mundial cuando fue necesario elaborar piezas que no podian realizarse mediante los métodos
tradicionales tales como la fabricacion de piezas a partir de materiales con altos grados de resistencia,
dureza o rugosidad, o figuras geométricas muy complejas o la necesidad de evitar dafios en las piezas de

trabajo originados por esfuerzo partir de los métodos tradicionales de maquinado.

Cabe sefialar que muchos de los requerimientos asociados a estos procesos de maquinado no
tradicionales, estan relacionados a la industria electrdnica, aeroespacial y biomédica, como es el caso

gue nos ocupa en este trabajo. La Figura 5.3 presenta los métodos de maquinado no tradicionales.
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5.2.- SISTEMAS DE MANUFACTURA INTEGRADOS POR COMPUTADORA

La manufactura ademds de avanzar durante la revolucién industrial desde la aparicién de maquinas-
herramientas, en tiempos mas recientes tuvo un avance considerable a partir de la aparicién de las
computadoras y los sistemas informaticos, ya que estos representaron un apoyo fundamental para la
automatizaciéon y control de los procesos, lo que ha permitido elaborar sofisticadas piezas o
subensambles o alcanzar produccidn en masa, con altos estdndares de calidad y a costos altamente
reducidos, en virtud de lograr de manera sustancial el reemplazo de mano de obra directa del hombre,

tales como el caso de Japdn donde dicho reemplazo ha alcanzado niveles de un 80 %.

El uso de las computadoras y el software en la manufactura moderna ha generado conceptos como el

de manufactura integrada por computadora que para efectos del presente trabajo deben ser definidos.

5.2.1.- Manufactura integrada por computadora.

La manufactura integrada por computadora puede definirse como la automatizacion de un proceso de
manufactura mediante el uso de equipo de cémputo. El término es atribuido a Joseph Harrington, quien
en 1973 publicd un libro, en el cual describe este concepto, ademas de otros como, la administracién de
materiales por computadora, maquinas-herramientas de control numérico, programacion, control
numérico computarizado, entre otros; el referido autor considerd que era necesario acuiar dicho
termino en lugar de darle un trato por separado a las partes que lo componen, a pesar de que evito el
uso de acrénimos, no obstante ello, se adopté el termino "CIM™ derivado de sus siglas en ingles que
significan Manufactura Integrada por Computadora que no solo representa la incorporaciéon de un
equipo de cémputo a un grupo de operaciones, sino que implica un nivel mayor, ya que el uso de estas
nuevas herramientas permite alcanzar procesos de fabricacion de una manera mas eficiente y efectiva

gue en el pasado.

En particular podemos decir que el disefio de un CIM requiere de la aplicacion de las teorias de sistemas
a las empresas manufactureras, considerar la organizacion como una unidad con determinadas entradas
y salidas deseables asi como, tomar en cuenta el disefio de sistemas basados en computadora e

integrados por personas a fin de lograr que los insumos se transformen en productos deseables.
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Es importante sefialar que existe una diferencia entre una empresa manufacturera con niveles parciales
de automatizacion a una que ha alcanzado una manufactura integrada por computadora, ya que pasar
de una a otra es una tarea con un alto grado de complejidad, en donde los retos tecnoldgicos son los de
menor importancia en virtud de que éstos pueden solventarse a través de asesores apropiados, no asi
los retos metodoldgicos asociados con la organizacién de la empresa. Resulta sumamente sencillo
disefiar un proceso 100% automatizado, sin embargo es muy complejo proyectar una serie de pasos que
faciliten el transito de los sistemas manuales presentes y de la isla de automatizacion a la manufactura
integrada por computadora (CIM) en una secuencia econdmica y sensata. Por esta razon, el sistema
(CIM) no se puede vender como un producto o servicio en paquete; cada fabrica necesita

consideraciones muy diferentes.

Los beneficios del sistema CIM son variados, entre ellos podemos mencionar los aspectos econémicos
en virtud de que una empresa que los utiliza puede alcanzar puntos de equilibrio a niveles de un 30 % de
su capacidad de operacion, mientras que en una planta convencional se logra a niveles de un 50%,
asimismo los sistemas CIM presentan caracteristicas de flexibilidad en la produccidn, lo cual permite

responder de manera mads oportuna a los requerimientos del mercado.

Por otra parte también resulta importante sefialar los inconvenientes de los sistemas CIM, entre los que
se encuentran, la capacitacion de la mano de obra, la necesidad de reestructurar la empresa para
adecuarla a las condiciones apropiadas para dicho sistema, el manejo de la tecnologia adicional, entre

otros.

Es importante hacer notar que de acuerdo a Thomas Junt, un sistema CIM es uno de los tres elementos
que el autor concibe como manufactura de clase mundial, los otros dos se conocen como Control Total
de Calidad (TQC) y Justo a Tiempo (JIT), por lo que es importante comprender que el éxito de un sistema
CIM esta asociado con el TQC y con el JIT. Los beneficios que promete el sistema (CIM) exigen de los
otros dos pies del tripode para su realizacidn. Es importante resaltar que existen algunas tecnologias

asociadas con los sistemas CIM, tales como:

1. Disefio asistido por computadora
2. Control numérico

3. Robdtica
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Sistema experto

Vehiculo guiados automaticamente

4
5
6. Analisis asistido por computadora
7. Ensamble automatico

8. Redes de comunicacidn

9. Sensores remotos

10. Instrumentacién digital

Aunque estas tecnologias no seran descritas en el presente trabajo por estar fuera de su alcance, resulta
fundamental tener en mente su importancia. Por otra parte al hablar de sistemas CIM, es necesario
comprender los aspectos conceptuales asociados con ellos, lo que permitird cambiar la manera de
entender una fabrica ya que mas alld de piezas o tecnologias la empresa manejard datos y siempre
resultard mas efectivo modificar datos, que controlar la manufactura de piezas o retrabajar productos.
Una fabrica automatizada debe considerarse como una coleccién de procesamiento de tecnologias de

datos, algunos de los cuales se reflejan como operaciones de manufactura.

5.3.- ANTECEDENTES DE MANUFACTURA DE PROTESIS.

5.3.1.- Secuencia tipica de Manufactura de una prétesis de Fémur.

A continuacidn se presenta la manufactura tradicional de una prétesis de fémur, en esta técnica se
llevan a cabo una serie de procesos de manufactura los cuales requieren de la utilizacién de diferentes

herramientas y procesos de ingenieria de materiales como se muestra en los siguientes apartados:
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5.3.1.1.- Seleccidn e inspeccién del material.

Una vez seleccionado el material por el departamento de ingenieria, se realiza una inspeccién detallada
por el area de calidad, con la finalidad de verificar que las caracteristicas del material sean las

requeridas, esto, mediante pruebas mecdnicas, metalograficas y de difraccion de rayos X.

Para el caso de materiales de aleaciones de Titanio, usualmente puede ser adquirido en barras o en

bloques de diversas caracteristicas geométricas como se muestra en la figura 5.4.

Posteriormente se hace un rolado y estirado al material para formar la geometria cénica de la prétesis

gue corresponde al cambio de seccién que ira incrustada en el fémur, esto se muestra en la figura 5.5.

5.4.- Barras de Titanio
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Figura 5.5.- Material rolado y estirado en forma cénica.

5.3.1.2.- Proceso de prensado en caliente.

Este proceso se lleva a cabo por medio de tres etapas, en la primera se hace un dobles con un angulo
determinado. Posteriormente, por medio de un proceso de forjado controlado, se le da una forma
predeterminada y se realizan los recortes a las areas sobrantes (figura 5.6). Finalmente para darle la

forma definitiva, se efectuia un segundo forjado, como se muestra en la figura 5.7.

Figura 5.6.- Forma predeterminada después de un proceso de forjado.
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Figura 5.7.- Forma final después del proceso de forjado.

5.3.1.3.- Operacion de fresado.

En esta etapa final, se ingresa la protesis a un centro de maquinado CNC para ser tratado con
herramientas especiales, donde se requieren de 15 a 20 minutos para su acabado final como se muestra
en la figura 5.8. Posteriormente, se pasa al maquinado del cono donde se utiliza un torno y se le da el
diametro correcto con la rugosidad requerida. Para terminar se realiza una inspeccién minuciosa de la

geometria, quedando una pieza final como se muestra en la figura 5.9.

Figura 5.8.- Forma final después del proceso de maquinado.

89



Figura 5.9.- Protesis final

5.3.2.- Manufactura de prétesis del caso de estudio.

Para el disefio del prototipo fueron consideradas como base las formas naturales de un fémur para
simular sus caracteristicas geométricas con el modelo, para esto se crearon referencias como lineas,
curvas, planos, puntos, etc. las cuales permitieron la generacion de superficies que formaron al final un
solido, que seria utilizado como modelo para la simulacidn virtual, mismo que fue elaborado con base
en las plataformas de Shape & Surface Desing y Wireframe en el Software de Catia_V 5R20. La Figura

5.10, presenta el modelo paramétrico del implante de fémur.

Figura 5.10.- Modelo paramétrico de protesis.
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5.3.2.1.- Seleccion del material.

Un material usado ampliamente para la manufactura de proétesis ha sido el TITANIO Ti-6Al-4V, que es
un metal de transicion de color gris plata. Comparado con el acero es mucho mas ligero, tiene alta
resistencia a la corrosion y excelentes propiedades mecdnicas, pero es mucho mas costoso que el acero,
lo cual limita su uso industrial. Es un metal abundante en la naturaleza; se considera que es el cuarto
metal estructural mas abundante en la superficie terrestre y el noveno en la gama de metales
industriales. Su utilizacién se ha generalizado con el desarrollo de la tecnologia aeroespacial, donde es
capaz de soportar las condiciones extremas de frio y calor que se dan en el espacio y en la industria
guimica, por ser resistente al ataque de muchos acidos; tiene ademds propiedades biocompatibles,
dado que los tejidos del organismo toleran su presencia, por lo que es factible la fabricaciéon de
protesis e implantes de este material, debido a lo anteriormente expuesto se ha seleccionado este metal

para el maquinado de la prétesis del presente trabajo.

5.4.- CONCEPTUALIZACION DE MANUFACTURA DE LA PROTESIS.

Para llevar a cabo la conceptualizaciéon se considerd el software Catia_V5R20.

5.4.1.- Seleccion del tipo de maquina.

Debido a las caracteristicas geométricas de la parte a maquinar las cuales estan basadas principalmente
en superficies continuas, en las diferentes perspectivas en las cuales puede ser vista, se selecciond una
maquina CNC de 4 ejes que pudiera trabajar de manera continua durante el proceso de maquinado, con
la finalidad de reducir la pérdida de paridad entre las diferentes superficies para que trabajaran de
forma simultanea, con esto se logré una mejor eficiencia en la manufactura y se redujo la cantidad de

cambios de setup (cambios de herramientas).
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5.4.2.- Orientacion del modelo en el material.

El modelo fue posicionado dentro del material de la zona mas sdlida hacia el lado del chuck (mordaza) y
del drea donde lleva una menor tasa de remocion de material hacia el lado del contrapunto, con la
finalidad de reducir vibraciones durante las operaciones de desbaste y obtener una mayor solidez

durante el barrido de las superficies, tal como se presenta en la Figura 5.11.

Figura 5.11.- Vistas de la orientacién del modelo en el material.

5.4.2.1.- Seleccion de la herramienta.

Fueron seleccionadas herramientas de alto desempefio para disminuir el tiempo de manufactura y
aumentar a su vez la tasa de remocion, estas herramientas cuentan con recubrimientos en las aéreas de
desbaste (flutes o gavilanes), lo que permite que el calor que se genera sea disipado a través de la
viruta, en lugar de que se transmita al material y lograr una mayor eficiencia en las herramientas ya que
prolonga la vida de las mismas. Las herramientas utilizadas para el proceso de desbaste son las que se

presentan en la Figura 5.12 y Tabla 5.1.
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Se utilizaron tres herramientas tanto para operaciones de desbaste como de acabado.

Tabla 5.1.- Herramientas utilizadas en el maquinado.

Herramientas Tipo
T12 End Mill %5” 4FL
T23 Ball End Mill %2” 4FL
T22 Ball End Mill 5/16” 4FL

5.4.3.- Estrategia de maquinado para la protesis.

5.4.3.1.- Operacion de Roughing/Desbaste.

Esta operacidn consta principalmente de tres caracteristicas relacionadas con el modelo, la primera
reconoce cada una de las partes solidas del modelo y permite tener un acercamiento previamente
definido hacia el mismo, la segunda es la seleccion del stock el cual reconoce a lo largo de la generacién
de las trayectorias donde fue removido el material y secciones donde aun requiera removerse. Por
ultimo, la zona en la cual sera trabajada, es decir, se dividen las areas de acuerdo a la estrategia a utilizar

para remover Unicamente ciertas zonas del material.
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5.4.3.2.- Operacion de Sweeping/Barrido.

Esta operacion reconoce el modelo y genera una trayectoria entre la zona de contacto de la herramienta
(generalmente herramientas de bola y de radios en las esquinas) y el modelo y realiza el recorrido en
una misma direccién a lo largo del mismo, esto permite producir un patrén mas uniforme sobre la pieza

ya que estas operaciones son utilizadas para definir los acabados.

5.4.3.3.- Operacion de Profiling/ Perfilado.

Permite seleccionar un contorno y generar un patrén de desbaste o de acabados segun sea el caso a
partir de un plano superior hasta uno inferior, cabe mencionar que esta operacion puede ser utilizada

también para dar acabados en el contorno de una parte plana.

5.4.3.4.- Operacién Isoparametric/lsoparamétricos.

Esta operacién permite reconocer una superficie y origina una trayectoria desde un mismo punto axial

de la herramienta, deja estatico el material y produce los movimientos a través de los otros 3 ejes.

5.4.3.5.- Posicidn de Tabs/Costillas.

Para la posicion de las costillas fue considerada principalmente la esfera del fémur que es la parte
fundamental del modelo, esto ofrece la posibilidad de lograr un mejor acabado con el equipo y
disminuye el uso de objetos abrasivos los cuales podrian poner en riesgo la pieza, también se agregaron
dos costillas en el extremo y en la parte central, mismas que permiten tener la solidez necesaria durante

el desprendimiento final de la parte.
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La Figura 5.13, presenta secuencialmente las operaciones de desbaste realizadas durante el proceso de
maquinado virtual de la prétesis de fémur, se observa como adquiere su forma geométrica final, con

cada paso o avance del proceso de maquinado.

Figura 5.13.- Proceso de maquinado virtual del modelo de la protesis.

Finalmente, en la figura 5.14 se presentan dos vistas de la pieza maquinada, en la cual se observa
claramente las posiciones de las cuatro costillas utilizadas para darle fijacion a la pieza durante el
proceso de maquinado y afectar lo menos posible el acabado final de la misma. En el ANEXO | se
presenta el programa elaborado para llevar a cabo el maquinado de la prétesis en una maquina CNC de

4 ejes.

Figura 5.14.- Pieza terminada observandose la posicion de las costillas.
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5.5.- PROCESO DE MAQUINADO DE LA PROTESIS

En la Figura 5.15 se aprecia el material a maquinar, donde previamente y con apoyo del software
Catia_V5R20, se orientd el modelo de acuerdo a lo descrito en el punto 5.4.2. Dicho material se sujeta a
la base del centro de maquinado vertical (maquina de control numérico) marca Hass Modelo VF2TR, a
través de dos tornillos que lo atraviesan, de manera que el proceso pueda realizarse como una
operacion espejo en ambos lados a través de una rotacién de 180 grados. El proceso se inicia con el
vastago, a través de operaciones secuenciales de desbaste (rough) con una herramienta end mill de % “
4FL, barrido (sweeping) con un herramienta tipo ball end mill de % “ y un perfilado (profiling) con un
herramienta ball end mill de % ”, para continuar posteriormente con un procedimiento de desbaste de
un claro que brindara espacio para el maquinado de la cabeza del fémur, mismo que se realiza de
manera secuenciada por medio de acciones de desbaste, barrido y perfilado, con las mismas
herramientas utilizadas para el vastago, posteriormente se lleva a cabo una operacién de perfilado en la
punta del vastago y se concluye con el barrido para retirar material excedente. Como resultado de lo
anterior el modelo queda unido al material por medio de cuatro costillas, mismas que son requeridas
para darle fijacién durante el maquinado, como paso final se realiza la separacion y el proceso de
acabado de la pieza.

r
!Tn y

Figura 5.15.- Maquina de Control Numérico (CNC) marca Hass.

La figura 5.16 muestra una vista de la pantalla del Controlador de la Maquina CNC Hass Modelo VF2TR

donde se despliega informacién relacionada con el proceso de fabricacién y de los cddigos utilizados,
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mismos que son generados de manera automatica por el Software Catia _V5R20 a partir de la

geometria del modelo, su ubicacién en el material y la secuencia de operaciones.

Adicional a lo anterior la pantalla muestra entre otros parametros la velocidad de corte, posicion,
longitud y didmetro de las herramientas, asi como las coordenadas de posicionamiento de la

herramienta de corte en los ejes “X”, “Y”y “Z".

Figura 5.16.- Panel de control de la maquina CNC.

En la figura 5.17 se expone una vista del proceso de maquinado del modelo, donde se observan de
manera clara los tornillos de sujecién que permiten rotar el material 180 grados, y el flujo de liquido
refrigerante indispensable para llevar a cabo las operaciones. Mientras que en la figura 5.18 se puede
apreciar una vista del maquinado parcial del modelo en unas de las caras del material, cabe sefialar que

el proceso se realiza como una operacidn espejo, por lo cual ambas caras son similares.
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Figura 5.18.- Maquinado parcial de la Prétesis.

Finalmente, en la figura 5.19 se muestran tanto el prototipo de prétesis en material de aluminio,
producto del proceso de manufactura realizado a través de una Maquina de Control Numérico de
Cuatro ejes apoyados en el Software Catia _V5R20, como el modelo obtenido a través de la Maquina de
Prototipado Répido (figura 5.20), que nos permitié de manera previa determinar la factibilidad respecto
a su manufacturabilidad. Es oportuno sefialar que la geometria de la pieza se obtuvo a partir del
procesamiento de cortes tomograficos que para efectos de fabricacidon son convertidos finalmente en

codigos.
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Figura 5.19.- Prototipos de la Préotesis mediante maquinado y prototipado rapido.

Figura 5.20.- Maquina de Prototipado Rapido.
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CONCLUSIONES

El método del elemento finito (MEF) se aplicd por primera vez a la biomecéanica en 1972, los modelos
iniciales eran simples, por lo general bidimensionales. Con el transcurrir del tiempo se incremento su
complejidad y nivel de sofisticacidn. El fémur tiene una geometria compleja y asimétrica, por lo que su
representacién eficaz requiere de modelos tridimensionales. En los primeros modelos en tres
dimensiones, la geometria del fémur se establecia al cortar fisicamente un hueso y tomar sus
dimensiones directamente. En la actualidad se obtienen mediante estudios tomograficos, los cuales
producen una serie de imagenes de la seccidn transversal del fémur en distintas ubicaciones. A partir de

estas imdgenes es posible reproducir con gran precisién la geometria del hueso.

La configuracién que sélo considera dos fuerzas (contacto de la cadera y abductores) produce esfuerzos
de compresion mediales (cara préxima a la linea de simetria) elevados, los cuales son ligeramente
menores en magnitud, pero de sentido inverso (tensidén) para la cortical lateral (alejada de la linea

media), y son despreciables en las regiones anterior y posterior.

e En el andlisis numérico se aplicd una carga de 70 kg (reaccion de la cadera), se considerd un

peso promedio de las personas mayores de 60 afios.

e Para la obtencién de los esfuerzos principales de la prétesis por el método del elemento finito,
se considerd solamente la reaccidon de la cadera y un empotramiento en las areas donde va

introducida en el hueso.

e De acuerdo a los esfuerzos maximos del modelo y al esfuerzo de fluencia del material de la
protesis, se obtiene un factor de seguridad de n=19.26. Por lo tanto, el esfuerzo presentado no
tiene ningun efecto de riesgo, lo que garantiza que no se tendra energia de distorsion suficiente

para que la prétesis falle.
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e Por otra parte, los esfuerzos maximos arrojados del analisis numérico estan en el rango lineal
eldstico. Sin embargo es conveniente hacer un andlisis de fatiga para determinar el tiempo de

vida atil de la protesis.

e El analisis mediante MEF, es sin duda una de las herramientas mas poderosas hoy en dia, para

mejorar el disefio de implantes de cadera.

e La manufactura de una proétesis para implantes de cadera es un trabajo de alta complejidad que
exige la utilizacién de maquinas de control numérico de cuando menos cuatro ejes, la cual es
una herramienta especializada que requiere multiples pardametros de maquinado los cuales
conducen a un acabado superficial adecuado como lo requerido en los implantes en cuerpos

humanos.

e Es importante contar con los dispositivos adecuados para el maquinado de la pieza tanto de
sujecion del material como del herramental, para poder obtener una mejor calidad del producto

terminado respecto a la geometria y al acabado superficial.

RECOMENDACIONES PARA TRABAJO FUTURO

e Realizar estudios del sistemas hueso-prdétesis, para que en un futuro cercano, se puedan
desarrollar nuevos métodos que permitan garantizar la perfecta unién de los componentes del

implante con el hueso, mediante técnicas por estereolitografia.

e Efectuar simulaciones de procesos de maquinado con diferentes tipos de herramientas y
velocidades de corte para realizar un andlisis de eficiencias de maquinado, que incluya analisis

de costos.

101



REFERENCIAS

[1] V.M. Dominguez: Tesis de Doctorado: Optimizacién del Componente Femoral de una Proétesis

Convencional Bloqueada para Cadera: IPN, Noviembre de (2000).

[2] Encyclopedia of Biomaterials and Biomedical Engineering, abril, (2010) pp. 802.

[3] B. D. Ratner, A. S. Hoffman, F.J. Schoen, Jack E. Lemons: Biomateriales Sciences Second Edition.

Elsevier Academic Press, Calfornia (2004), pp.479-530.

[4] Sim Fh,Chao EYS:Hip salvage by proximal femoral replacement. Journal of Bone and Joint Surgery, vol

63A, 1228-1239, (1981).

[5] Sim FH, Frassica FJ, Chao EYS: Orthopedic management using new devices and prostheses. Clinical

Orthopedics and Related Research, vol. 312: pp. 160-172, (1995).

[6] Moore AT, Bolhman HR: Metal hip joint A case Report. Journal of Bone and Joint Surgery, vol. 25A.
pp. 688 (1943).

[7] Bingold C: Prosthetic replacement of a chondrosarcoma of the upper end of the femur eighteen

yerar follow up. Journal of Bone and Joint Surgery, vol. 54B, pp. 139-142, (1972).

[8] V.M. Dominguez H.,M.F. Carbajal R. G. Urriolagoitia C.: Analisis de una prétesis no convencional
bloqueada para cadera mediante el método de elemento finito: Revista Mexicana de Ingenieria

Biomédica, Vol XXIV, Num 1, pp. 37-44, Marzo (2003).

[9] V.M. Dominguez, G. Rico Martinez. ,G. Urriolagoitia C.: Optimizacion del disefio del componente
femoral de proétesis no convencional bloqueada para cadera, Revista Mexicana de Ingenieria Biomédica,

Vol XXV Num. 2, pp. 144-159, Sep. (2004).

[10] A. Ges, O. Garbellini, O. Fornaro, H. Palacio: Desarrollo Tecnoldgico a escala piloto de protesis
femorales en aleaciones metalicas biocompatibles: Jornadas SAM-CONAMET-ASS 2001, pp 1189-1196,
Sep. (2001).

[11] B. Valdez S.,M. Shoor W., E. Valdez S., M. Carrillo B: Biomateriales para la rehabilitacidon del cuerpo

humano: Ciencia y Desarrollo en Internet, dic. (2005).

102



[12] Scales JT: Massive bone and joint replacement involving the upper femur, acetabulum and iliac
bone.: Proceedings of Third Open Scientific Meet in of the Hip Society Y, pp. 245-275, St. Louis,CV Mosby
(1975).

[13] V.M. Araujo M.,V. M. Dominguez H.,G. Urriolagoitia C.: Desarrollo de un modelo tridimensional de
la pelvis por medio del método de elemento finito: Revista Mexicana de Ingenieria Biomédica, Vol XXV,

Num 2, pp 160-164, Sep. (2004).

[14] Lulius Wolf, Book “The law of bone transformation” (1892).

[15] S.M. Cerrud S, y cols.: Modelado del comportamiento mecanico del hueso: Ingenieria Mecanica

Tecnologia y Desarrollo, Sociedad Mexicana de Ingenieria Mecanica (2002).

[16] DR Carter y WC Hayes: The compressive behavior of bone as a Two-phase porus structure: J. Bone

Joint Surgery Am. (1977); 59:954-962.

[17] Denis R. Carter, Greg H Schwab: Tensile fracture of cacelloues bone: Acta Orthopaedica scand.

(1980); 51 733-741.

[18]http://www.sccot.org.co/bancomedios/documentos%20pdf/Las Leyes Ortopedia Diciembre2006.

pdf.

[19] Latarge, Ruiz Liad: Anatomia Humana. 4ta edicion. Tomo 1. Editorial medica panamericana. Capitulo

1, Pagina 4. Nov. (2010).
[20] Diccionario ilustrado de términos medico, Instituto Quimico Bioldgico.

[21] Articulaciones. Las articulaciones del cuerpo humano: tttp://www.lasarticulaciones.com/wp-

content/uploads/2010/10/articulaciones2.gif

[22] Clarcke EG y Hicckman J: An Investigation into correlation between the electric potentials of metals

and their behavior in biological fluids. Journal of Bone and Surgery. Vol35B,(6):467-473, (1953).

[23] Friedman y cols. J Bone Surg, Current Concepts in Orthopedic Biomaterials and Implants Fixation,

The Journal of Bone and JointSurgery vol. 75A, (7):1086-1109, (1993).

[24] Galante y cols. J Orthop Res, Journal of Orthopedic Research vol. 9, (5): 760-775, (1991)

103


http://www.sccot.org.co/bancomedios/documentos%20pdf/Las_Leyes_Ortopedia_Diciembre2006.pdf
http://www.sccot.org.co/bancomedios/documentos%20pdf/Las_Leyes_Ortopedia_Diciembre2006.pdf

[25] Spector M, Shortkroff S, Hsu H-P, Lane N, Sledge CB, Thornhill TS: Tissue changes around loose
prostheses: A canine model to investigate the effect of anti-inflammatory agent. Clinical Orthpaedics

and Clinical Research, vol. 261:139, (1990).

[26] Goldring SR, Flannery MS, Patrison KK, Evins AE, Jasty MJ, Goldring MB: In vitro model for
characterization of the biochemical and cellular responses to orthopaedic implant materials.

Transactions of the Orthopaedic Research Society, vol. 14:495, 185 (afio).

[27] Linder L, Albrektsson T, Branemark PI, Hansson HA, Invarsson B, Jonsson U, Lunstrom I: Electron
microscopic analysis of the bone-titanium interface. Acta Orthopaedica Scandinavica, vol. 54, (1):45-52,

(1983).

[28] Albrektsson T, Albrektsson B: Osteointegration of bone implants. A review of an alternative mode of

fixation. Acta Orthopaedica Scandinavica, vol. 58:567-577, (1987).

[29] Brekelmans WAM, Poort HW, Slooff TJ: A new method to analyse the mechanical behaviour of
skeletal parts. Acta Orthopaedica Scandinavica, vol 43:301-317, (1972).

[30] Gage IR, Deluca P.A, Renshaw TS: Gait analysis: Principles and aplications. Emphasis on its use in

cerebral palsy. Journal of Bone and Joint Surgery, vol 77-A, (10):1607-1623, (1995).

[31] Rybicki EF, Simonen FA, Weis EB: On the mathematical analysis of stress in the human femur.

Journal of Biomechanics, vol 5:203-215, (1972).

[32] Huiskes R, Chao EYS: A survey of finite element analysis in orthopaedic biomechanics: The first

decade. Journal of Biomechanics, vol 16, (2):385-409, (1983).

[33] Villa y Rabasa G, Sandoval Pineda J.M., Campos Vazquez A, Escamilla Navarro A, Luna Avilés A,
Balanza Chavarria J.C.J: Resefia de los proyectos de investigacion realizados en el Departamento de

Ingenieria Mecanica de la SEPI-ESIME. Cientifica. Vol. 11, Num 2: p.p 73-82 (2007).

[34] Rohlmann A, Bergmann G, Koelbel R: The relevance of stress computation in the femur with and
without endoprosthesis. en Gallagher RH, Simon BR, Johnson PC, Gross JF: Finite Elements in

Biomechanics, Editorial John Wiley & Sons, 361-377, (1982).

[35] Kwak BM, Lim OK, Kim yy, Rim K: An investigation of the effect of cement thickness on an implant

by finite element stress analysis. International Orthopaedics, vol 2:315-319, (1979).

104



[36] Yang RJ, Choi KK, Crowninshield RD, Brand RA: Design sensitivity analysis: a new method for implant
design and a comparison with parametric finite element analysis. Journal of Biomechanics, vol 17,

(11):849-854, (1984).

[37] Weinans H, Huiskes R, Grootenboer HJ: Trends of mechanical consecuences and modeling of a
fibrous membrane around femoral hip prostheses. Journal of Biomechanics, vol 23, (19):991-1000,

(1990).

[38] Fisher KJ, Eckstein F, Becker C, Jacobs CR: Calculation of femoral loading histories for coxa vara and
coxa valga from bone density distributions. Transactions of the 43rd Annual Meeting of the Orthopaedic

Research Society, pp 889, (1997).

[39] Bucholz RW, Ross SE, Lawrence KL: Fatigue fracture of the interlocking nail in the treatment of
fractures of the distal part of the femoral shaft. Journal of Bone and Joint Surgery, vol. 69A:1391-1399,
(1987).

[40] Morom SA, Linden MJ: Computer aided stress analysis of long bones utilizing computed

tomography. Journal of Biomechanics, vol 23, (5):399-404, (1990).

[41] Beltran Fernandez J.A. Herndndez Gémez L.H., Urriolagoitia Calderén G, Rodriguez Caiiizo R.G.,
Dufoo Olvera M y Gonzdlez Rabatu A.: Distribucidn de esfuerzos por la accidn de cargas de compresion
en la vértebra cervical C5, empleando el Método del Elemento Finito. Cientifica. Vol. 9, nim. 3, p.p. 135-

142 (2005).

[42] Keyak JH, Fourkas MG, Meagher JM, Skinner HB: Validation of an automated method of three-
dimensional finite element modelling of bone. Journal of Biomedical Engineering, vol 15:505-509,

(1993).

[43] Carter DR, Hayes WC: The compressive behavior of bone as two-phase porous atructure. Journal of

Bone and Joint Surgery, vol. 59A:954-962, (1977).

[44] Cheal, E., Spector, M., Hayes, W., (1992), Role of loads and prosthesis material properties
on the mechanics of the proximal femur after total hip arthroplasty. Journal of Orthopaedic

Research, vol. 10, Pp.405-422.
[45] Rotem A. Effect of implant material properties on the performance of a hip joint replacement. J

Med Eng Tech 1994; 18(6): 208-217.

105



[46] Taylor, M., et al, (1995), Stress and strain distribution whithin the intact femur: compression or

bending, Medical Engineering Physics vol. 18, Pp. 122-131.

[47] Mann KA, Bartel DL, Wright TM, Burstein AH. Coulomb frictional interfaces in modeling cemented

total hip replacements: a more realistic model. J Biomech 1995; 28(9): 1067-1078.

[48] Mann KA, Bartel DL, Ayers DC. Influence of stem geometry on mechanics of cemented femoral hip
components with proximal bond. Transactions of the 43rd Annual Meeting of the Orthopaedic Research

Society, pp 840, 1997.

[49] Bessho M, Ohnishi I, Matsuyama J, Matsumoto T, Imai K, Nakamura K: Prediction of strength and
strain of the proximal femur by a CT-based finite element method. Journal of Biomechanics. Vol. 40, No.

8, p.p. 1745-1753 (2007).

[50] Hernandez-Gémez L.H., Beltrdn-Fernandez J.A., Urriolagoitia-Calderon G, Gonzalez-Rebatu A,
Galan-Vera M.M., Urriolagoitia-Sosa G: Biomechanical Characterization of a Cervical Corporectomy
Using Porcine Specimens, following an experimental approach. Key Engineering Materials, vol. 478, p.p

103-111 (2011).

[51] Beltran-Fernandez J.A., Hernandez-Gémez L.H., Urriolagoitia-Calderon G, Gonzalez-Rebatu A,
Urriolagoitia-Sosa G: Biomechanics and numerical evaluation of cervical porcine models considering
compressive loads using 2-D classic computer tomography. Applied Mechanics and Materials, vols. 24-

25. P.p 287-295. (2010).

[52] Beltran-Fernandez J.A. Espinal-Gutiérrez Y, Hernandez-Gomez L.H., Urriolagoitia-Calderén G,
Gdémez-Medina D, Espinal-Gutiérrez B, Urriolagoitia-Sosa G, Rodriguez-Escalante E: Evaluation of the
integrity of a human molar under compressive loading using 3-D Axial Tomography. Applies Mechanics

and Materials. Vo. 70. p.p. 267-272 (2011).

[53] Huiskes R, Janssen ID, Slooff TJ: A detailed comparison of experimental and theoretical stress-
analyses of a human femur. en Cowin: Mechanical Properties of Bone, 45:211-234, American Society of

Mechanical Engineers, Nueva York, (1981).

[54] Yao MS, Wang CJ, Yettram AL: The role of the cortical bone around the head of the femur under

various load cases. Procedings of the 11™ Conference of the ESB, pp 74, (1998).

106



[55] Wang CJ, Yettram AL, Yao MS, Procter P: Finite element analysis of a Gamma nail within a fractured

femur. Medical Engineering & Physics, vol 20:677-683, (1998).

[56] Kang YK, Park HC, Youm Y, Lee IK, Ahn MH, lhn JC: Three dimensional shape reconstruction and
finite element analysis of femur before and after the cementless type of total hip replacement. Journal

of Biomedical Engineering, vol 15:497-504, (1993).

[57] Huiskes R, Verdonschot N, Niubrant B: Migration, stem shape, and surface finish in cemented total

hip arthroplasty. Clinical Orthpaedics and Related Research, vol 355:103-112, (1998).

[58] Crowninshield RD, Johnston RC, Andrews JG, Brand RA: A biomechanical investigation of the human

hip. Journal of Biomechanics, vol 11:75-85, (1978).

[59] Brand RA, Pedersen DR, Friederich JA: The sensitivity of muscle force predictions to changes in

physiologic cross-sectional area. Journal of Biomechanics, vol 19, (8):589-596, (1986).

[60] Taylor ME, Tanner KE, Freeman MAR, Yettram AL: Stress and strain distribution within the intact

femur; compression of bending? Medical Engineering & Physics, vol 18 (2):122-131, (1996).

[61] Aamodt A, Lund-Larsen J, Eine J, Andersen E, Benum P, Schnell HO: In vivo measurements show
tensile axial strain in the proximal lateral aspect of the human femur. Journal of Orthopaedic Research,

vol 15:927-931, (1997).

[62] McNamara BP, Cristofolini L, Toni A, Taylor D: Relationship between bone-prosthesis bonding and

load transfer in total hip reconstruction. Journal of Biomechanics, vol 30, (6):621-630, (1997).

[63] Lotz JC, Cheal EJ, Hayes WC: Fracture prediction for the proximal femur using finite element models.

Part I. Linear analysis. Journal of Biomechanical Engineering, vol 113:353-360, (1991).

[64] Cody DD, Hou FJ, Fyhrie DP: Automated FEM’s from QCT data estimate proximal femur stiffness
changes over time in-vivo. Transactions of the 43rd Annual Meeting of the Orthopaedic Research Society,

pp 856, (1997).

[65] Lengsfeld M, Schmidt J, Alter P, Kamiski J, Leppek R: Comparison of geometry-based and CT voxel-
based finite element modelling and experimental validation. Medical Engineering & Physics, vol 20:515-

522, (1998).

107



[66] McCormack BAO, Prendergast PJ: Microdamage accumulation in the cement layer of hip

replacements under flexural loading. Journal of Biomechanics, vol 32:467-475, (1999).

[67] Torres, Tesis Doctoral “Disefio y Manufactura de Endoprotesis Personalizada” SEPI-ESIME-

ZACATENCO, México, D.F. Diciembre (2010), pp.120.
[68] Robert L. Norton, “Disefio de Mdquinas” Prentice Hall, México (1999).

[69] Delgado M, Enriquez J, Distribucién de esfuerzos de una proétesis de cadera cementada, Ingenieria

Mecanica Tecnologia y desarrollo, vol, (2): 1-5 (2005).

[70] D.G. Smith, E.M. Burgues: The use of Cad/Cam technology in prosthetics and orthotics-Current

clinical models and a view to the future. Journal of Rehabilitation, pp 327-334 (may-june 2001).

[71] P. Raos, A Stoic, M. Lucic: Rapid Prototyping and Rapid Machining of Medical Implanted: 4™

International Conference on Advance Technologies for Developing Countries (Sept. 2005).

[72] N. Hebert, D. Simpson y cols.: A preliminary investigation into development of 3D printing of

prosthetic socket. Journal of Rehabilitation Research & Development (march-april 2005).
[73] F.). Carnevale: Rapid prototyping. Universidad Nacional del Cuyo, Brasil (2008).

[74] 1. Drstvensek, N. I. Hren y cols.: Applications of Rapid Prototyping in Cranio-Maxilofacial Surgery

Procedures. International Journal of Biology and Biomechanical Engineering, issue 1, volume 2 (2008).

[75] J. F. Isaza, M. Naranjo: Protipaje rdpido de estructuras craneofaciales: Ingenieria y Ciencia,

Volumen 4, Numero 8 (diciembre 2008).

[76] S.D. Gittard, R. J. Narayan y cols.: Rapid prototyping of scaphoid and lunate bones. Biotechnology
Journal Numero 4, pp 129-139 (2009).

[77] A. Pramanik, L. Zhang, Y Chen: Efficient Machining of Artificial Hip Joint Components. Advanced
Materials Research, pp 2269-2272 (march 2010).

[78] B. R. Rawal, R. Riveiro y cols.: Design and Manufacture of short Stemless Femoral Hip Implant

based on CT images. J. Med. Sci, volume 11(8), pp 296-301 (2011).

108



APENDICE |

ONONORNOBNONONONOMONO

PROCESO PARA EL ANALISIS NUMERICO Y MANUFATURA DE UNA PROTESIS

TOMOGRAFIA

CONSTRUCCION DEL MODELO REAL DE
FEMUR Y CADERA

REFINADO DEL MODELO OSEO

MODELADO DE PROTESIS

MODELO TIPO ALAMBRE

REGENERACION DEL MODELO

ANALISIS DE ESFUERZOS Y
DEFORMACIONES MEDIANTE ELEMENTO
FINITO

REGENERACION DEL MODELO

MANUFACTURA EN CNC

OBTENCION DE PROTESIS

FIN

ETAPAS REALIZADAS POR EL
INSTITUTO POLITECNICO NACIONAL

ETAPAS REALIZADAS CON APOYO DEL
SOFTWARE ANSYS

ETAPAS REALIZADAS CON APOYO DEL
SOFTWARE CATIA




PROCESO DETALLADO PARA EL ANALISIS NUMERICO DE UNA PROTESIS (PASOS 5,6 Y 7)

MODELO TIPO ALAMBRE

ELIMINAR LINEAS DUPLICADAS O EXCEDENTES

REGENERAR AREAS BASADAS EN KEYPOINTS

CERRAR VOLUMENES DE MANERA PARCIAL BASADOS EN LAS AREAS

CONVERTIR VOLUMENES POR AREAS

ENSAMBLAR LA PROTESIS COMO UN SOLO SOLIDO

ELEGIR TIPO DE ELEMENTO FINITO

SELECCIONAR SISTEMA DE UNIDADES

SELECCION DE PROPIEDADES DEL MATERIAL

MODELAR EL TIPO DE MALLA

DEFINIR EMPOTRAMIENTOS Y RESTRICCIONES

APLICAR CARGAS

RESOLVER

GENERAR GRAFICO DE ESFUERZO

GENERAR GRAFICO DE DESPLAZAMIENTO

EVALUAR RESULTADOS
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Arbol de operaciones Catia_V5R20
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