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MAESTRÍA Y DOCTORADO EN CIENCIAS E INGENIERÍA
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Resumen

Elegir una prótesis adecuada para restaurar la funcionalidad de la articulación de la cadera es un trabajo com-

plejo. Las geometrı́as de las prótesis, los materiales y el tipo de daño en la cadera son factores crı́ticos para evitar

posibles problemas (aflojamiento aséptico, fractura y desgaste natural). Comparar los implantes disponibles para

seleccionar la mejor opción no es sencillo debido a las diversas cargas y condiciones de contorno utilizadas en

las pruebas, lo que dificulta el proceso para comparar las ventajas y desventajas entre ellos. Este trabajo propone

la evaluación de implantes de cadera utilizando una base estandarizada (generada a partir de una revisión de la

literatura y las normas ISO) para comparar las geometrı́as de los implantes y presentar un nuevo diseño hı́brido

para mejorar el rendimiento utilizando las mejores cualidades de los implantes informados en la revisión de la

literatura. Se evaluaron dieciséis prótesis de cadera con el Método de Elemento Finito (MEF) utilizando las mis-

mas condiciones de contorno y carga a través de análisis multiobjetivo (tensión y deformación de von Mises). En

consecuencia, se obtuvo una propuesta de geometrı́a hı́brida evaluando puntos especı́ficos a lo largo del implante

(región medial y lateral) para definir la sección transversal (trapezoidal) y el nuevo perfil. La nueva propuesta

de implante hı́brido presentó una reducción del esfuerzo del 9.6% en comparación con el implante de referencia

P2-T (el implante con mejor comportamiento) en la actividad más crı́tica (actividad 4) utilizando una aleación de

titanio. También, se obtuvo una reducción de esfuerzos similar de 9.98% con las normas ASTM F2996-13 e ISO

7206–4:2010(E).
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4-2. a) Diseño de la prótesis Exeter, b) Ensamble (bloque y cabeza femoral) y condiciones de frontera,
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Capı́tulo 1

Introducción

El Reemplazo Total de Cadera (RTC) es la cirugı́a más utilizada para restaurar la funcionalidad de una arti-

culación dañada por enfermedades degenerativas o por daño mecánico [27, 25, 28, 29]. El objetivo principal de

esta operación es proporcionar al paciente una articulación que funcione lo más normal posible y con un tiempo

de vida mayor a los 15 años [1], ya que la longevidad de los implantes es una de las principales limitaciones

del reemplazo total de cadera. Hoy en dı́a, los pacientes requieren una longevidad de entre 20 a 25 años [30, 1].

Otro de los factores importantes, es la selección de una prótesis para el RTC, ya que esta depende de la disponi-

bilidad en el mercado, el costo relativo, el tipo de fractura / patologı́a y la experiencia de los cirujanos [31, 32, 30].

Las prótesis utilizadas en un RTC tienen componentes particulares, los principales son: la cabeza acetabu-

lar y el vástago. Estos componentes suelen estar hechos de aleaciones metálicas, tales como: las aleaciones de

Cobalto-Cromo (CoCr), las aleaciones de Acero Inoxidable (SS 316L) y aleaciones de Titanio (TI6Al4V),que son

los biomateriales (materiales diseñanos para interactuar con sistemas biológicos) más utilizados [25, 26, 33, 3]

. Estos materiales tienen un módulo de elasticidad alto en comparación con el módulo de elasticidad del hueso

humano (12-30 GPa) [25, 28, 1, 34, 35, 36, 37, 38, 39, 40, 41, 42, 43]. Cuando se lleva a cabo el RTC, estos

materiales representan un factor crı́tico en la distribución de los esfuerzos y las deformaciones. Junto con los

materiales, la mejora en el diseño de los implantes es fundamental, debido a que, el diseño del perfil y el área

de la sección transversal del implante también tienen un efecto directo sobre la distribución de los esfuerzos y

deformaciones generadas a lo largo de la longitud del implante y en la interacción con el hueso femoral [44].

Durante el diseño del implante, la utilización de análisis multiobjetivo es una práctica común para investigar

distintos tipos de fallas que pueden ocurrir en una prótesis de cadera. Las aplicaciones de estos estudios que

utilizan el análisis multiobjetivo se pueden encontrar en análisis de fracturas [45, 46], stress shielding (osteope-

1



2 1 Introducción

nia asociada con al uso de implantes protésicos) [47, 48, 49], micromovimientos [25, 50] y también en estudios

para mejorar el desempeño mecánico de un implante de cadera modificando su perfil o área de sección transver-

sal [25, 33, 26, 51]. Las variables tı́picamente estudiadas en este tipo de análisis son: los esfuerzos principales,

el esfuerzo equivalente de von Mises, la deformación total y la deformación equivalente de von Mises. En los

siguientes trabajos [25, 26, 52, 53, 44, 54, 55, 56, 57, 58, 51, 59], hicieron uso de análisis multiobjetivo para

desarrollar y mejorar la geometrı́a de implantes de cadera utilizando distintas cargas. Es importante mencionar

que una herramienta que posibilita este tipo de análisis utilizando diferentes variables, es el Método de Elemento

Finito (MEF), como se informó anteriormente [60, 61, 62]. Esta herramienta nos permite interactuar de manera

virtual con los elementos involucrados en el RTC para poder predecir su funcionamiento antes de realizar un pro-

ceso quirúrgico [44].

Este trabajo tiene como objetivo el desarrollo de un nuevo implante (implante hı́brido) basado en la evaluación

de dieciséis implantes con diferentes perfiles y áreas de sección transversal, comparando sus ventajas y desventajas

utilizando la misma base para el análisis. El análisis multiobjetivo (esfuerzo y deformación de von Mises) se utilizó

para evaluar los diferentes implantes. En primer lugar, se realizó la selección del área de la sección transversal con

el mejor rendimiento. Luego, se generó un nuevo diseño de perfil analizando varios puntos en las partes medial y

lateral de los implantes. Finalmente, combinando el área de sección con el nuevo diseño de perfil, se desarrolló

el implante hı́brido para demostrar que el nuevo diseño tiene un mejor desempeño mecánico que los implantes

utilizados en el estudio, lo que resulta en menores esfuerzos y deformaciones en los puntos analizados.

1.1. Revisión bibliográfica

Los componentes principales utilizados en un reemplazo total de cadera son: el vástago femoral, la cabeza

femoral y el componente acetabular, como se puede observar en la Figura 1-1 [1, 2, 3]. Para fabricar estos com-

ponentes se utilizan materiales que soportan los ambientes fisiológicos a los cuales se someten estos elementos,

ası́ como también, deben de cumplir con ciertos requisitos mecánicos, como por ejemplo: resistencia al desgaste,

resistencia a la corrosión, resistencia a la fatiga, etc., para reemplazar la articulación dañada de la mejor manera

posible y con ello, incrementar la calidad de vida de los pacientes [1, 34].
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Figura 1-1: Componentes de un reemplazo total de cadera [1, 2, 3].

Los principales biomateriales que se han utilizado desde la década de 1960 son: los metales, los polı́meros, los

materiales cerámicos y los materiales compuestos. Estas cuatro clases de materiales se pueden utilizar de manera

individual o realizar una combinación entre ellos para mejorar las caracterı́sticas del implante [63, 1]. Los resul-

tados que se han obtenido en varios estudios clı́nicos han demostrado que existe una gran necesidad de mejorar

las caracterı́sticas de los biomateriales, además de optimizar su geometrı́a para incrementar la longevidad de las

prótesis [2]. Algunas de las caracterı́sticas de estos biomateriales se muestran en la Tabla 1-1.
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Cuadro 1-1: Propiedades mecánicas de algunos biomateriales [64, 63, 27, 1, 2, 54, 65, 28, 41, 40, 42, 26].

Tipo de Material Material Densidad

(gr/cm3)

Módulo de elasti-

cidad (GPa)

Coeficiente de

Poisson

Resistencia a la

tensión (MPa)

AISI 316L 7.9-8 190-200 0.3 465-950

Metales CoCrMo 8.28-8.4 210-230 0.3 650-1000

Ti6Al4V 4.4-4.7 105-116 0.316-0.342 860-980

Alumina 3.9-3.986 350-450 0.22-0.27 250-350

Zirconia 6.6 200-220 0.23 711-820

Cerámicos ZTA 4.37-4.4 289-350 0.22-0.24 414

Y-TZP 6.04-6.05 205-210 0.3 -

Bioglass 2.5 35-75 - 42-50

Hidroxiapatita 3.05-3.25 70-117 0.27 48-200

PEEK 1.28-1.42 3.6-8.3 0.38-0.41 91-139

PE - 0.88 - 35

Politetrafluoroetileno 2.1-2.2 0.5-0.7 0.44-0.47 27-30

Polı́meros PMMA 1.12-1.2 1.8-3.3 0.4-0.43 59-80

PSU 1.24 2.5-2.65 - 72-75

UHMWPE 0.93-0.99 0.9-2.7 0.3 35-53

XLPE 0.47-1.26 0.005-0.69 0.4 20

Compuestos Hueso trabecular 0.03-0.4 0.03-1 0.01-0.35 1-7.4

Hueso cortical 1.6-2 12-23.4 0.28-0.45 130-160

A medida que se tenga un mayor conocimiento de las ventajas y desventajas del comportamiento mecánico y

fisiológico de los materiales, ası́ como también de las técnicas y procesos de fabricación, se podrán obtener próte-

sis con mejores caracterı́sticas para poder disminuir el aflojamiento aséptico y con ello incrementar la longevidad

de los implantes [27].



1.1 Revisión bibliográfica 5

1.1.1. Evolución de los materiales en el RTC

El primer reemplazo de una articulación humana se remonta al siglo XIX; esta se realizó en 1890 [66] utilizando

los siguientes materiales: marfil, hueso, uña, mezcla de yeso, resina, piedra pómez, nı́quel, vidrio y polı́meros

para fabricar los primeros reemplazos de una articulación. La primera articulación de cadera que fue implantada

dentro del cuerpo, se llevo acabo en 1926 y se realizó de marfil y vidrio, mientras que la utilización de materiales

metálicos en los implantes de cadera comenzó a principios de la década de 1930 [34, 35].

1.1.1.1. Metales

El primer reemplazo total de cadera de acero inoxidable se implantó en 1938 por Philip Wiles [67]. Estaba

hecho de “acero de vanadio”, diseñado a propósito para ser utilizado en un organismo humano. Sin embargo, este

tipo de acero presentó una mala biocompatibilidad y una baja resistencia a la corrosión [3, 66, 67]. Por lo tanto, en

1950 se desarrolló el acero inoxidable 316L, el cual tiene una mayor resistencia a la corrosión debido a su menor

contenido de carbono [63, 68]. Junto con la introducción de implantes de acero inoxidable, comenzó el desarrollo

de aleaciones de cobalto [68]. Más tarde, la aleación de CoCrMo se usó para la fabricación de reemplazos artificia-

les de articulaciones, debido a sus propiedades mecánicas y resistencia a la corrosión superiores a los materiales

utilizados en ese momento [69, 70]. En la década de 1950, se realizó el primer reemplazo de articulación de cadera

de metal sobre metal, fabricado de acero y más tarde de aleaciones de CoCr [27, 71]. Sin embargo, los implantes

de metal sobre metal mostraron tendencias a aflojarse del hueso a pesar del desarrollo continuo y numerosas me-

joras tecnológicas. En 1960, se descubrieron las aleaciones de memoria de forma (Shape Memory Alloy, SMA)

y fueron utilizadas en la biomecánica hasta 1973 [72, 73]. Estas, presentaron un bajo módulo elástico de entre

30 y 50 MPa y una resistencia comparable a los aceros inoxidables, pero estudios clı́nicos realizados entre 1970

y 1980, demostraron baja resistencia a la fatiga, que finalmente evitaron que se utilizaran para componentes de

reemplazo de articulaciones sujetas a carga, como en el caso de una articulación de cadera. En la década de 1990,

las aleaciones de Ti de fase β se introdujeron en aplicaciones ortopédicas, hoy en dı́a, su mejora continua ha sido

uno de los principales temas de investigación de materiales ortopédicos desde entonces. Otro de los materiales que

se ha utilizado en las prótesis de cadera es el tántalo. Este material tiene una resistencia superior a la corrosión, lo

cual se observaba como una buena opción, aunque actualmente, solo se utiliza como recubrimiento poroso para

aumentar la longevidad de los implantes. Los recubrimientos de tántalo influyen favorablemente en la tribologı́a

(ciencia que estudia la fricción, el desgaste y la lubricación) de los componentes individuales del implante, ası́
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como su biocompatibilidad [3]. En la actualidad, se sigue trabajando en mejorar las propiedades de los metales

enfocándose en su microestructura, con el propósito de disminuir su rigidez.

1.1.1.2. Polı́meros

En 1958, Sir John Charnley [74] implantó el primer reemplazo de polı́mero metalizado y el primer polı́mero

que se articuló contra una cabeza de acero inoxidable fue el politetrafluoroetileno (PTFE). Este material tuvo un

periodo de vida relativamente bajo, de aproximadamente 2 años, debido a la baja resistencia al desgaste del PTFE

[63]. Para disminuir la tasa de desgaste, Sir Charnley introdujo el concepto de “artroplastia de baja fricción” para

los implantes de articulaciones de cadera [75]. Esto al principio consistió en cubrir los componentes acetabular

y femoral con conchas de politetrafluoroetileno (PTFE), este procedimiento no fue exitoso y exhibió despren-

dimiento y desgaste significativos [72]. En 1962, Sir Charnley utilizó un material como cemento óseo acrı́lico

de polimetilmetacrilato (PMMA), con el propósito de incrementar la longevidad de los implantes al mejorar su

fijación con el hueso [76]. La articulación de la cadera metálica de McKee-Farrar con fijación de cemento óseo,

exhibió una durabilidad y estabilidad relativamente largas durante la década de los sesentas [34]. Poco después,

se introdujo el polietileno de ultra alto peso molecular (UHMWPE) [77]. Sin embargo, el principal inconveniente

que presentó el UHMWPE, es el desgaste entre el contacto polı́mero con metal y las deformaciones de fluencia, ya

que la temperatura de la transición vı́trea de este polı́mero, es inferior a la temperatura corporal [78]. Después de

estos esfuerzos no del todo exitosos, los diseños de reemplazo de la articulación metal sobre metal y de cerámicas

resurgieron en la década de 1980 [3, 71].

1.1.1.3. Cerámicos

A principios de 1970, Boutin en Francia desarrolló el primer reemplazo total de cadera de cerámica sobre

cerámica (Al2O3), está combinación es ampliamente utilizada en Europa debido a que la cerámica es un material

altamente inerte, tiene buen acabado superficial y excelente resistencia al desgaste en vivo [79]. En 1985, se dio

lugar a la introducción de la zirconia, esto a causa de las fallas de los implantes de metal con metal. El Reemplazo

de la cerámica Al2O3 por zirconia llevó a la mejora de las propiedades mecánicas y la resistencia al desgaste

de las cabezas femorales de cadera [78]. Los materiales cerámicos presentan buena resistencia a esfuerzos de

compresión, pero baja resistencia a los esfuerzos de tensión, es por esta razón que no son muy utilizados para

los vástagos de cadera. En la actualidad, las cabezas femorales y la copa acetabular son utilizadas de cerámica,

principalmente de zirconia (ZrO2) [3, 71].
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1.1.1.4. Compuestos

Primeramente, un material compuesto es una estructura hecha mediante la combinación de dos o más mate-

riales con diferentes propiedades mecánicas, resultando en una estructura con propiedades mecánicas superiores

a las propiedades de los materiales utilizados de manera aislada. Estos se obtienen al mezclar una resina flexible

que se le conoce como matriz (por ejemplo, las resinas termoplásticas como PSU, PEEK, PAEK, PEI y resinas

termofijas como el Epoxi) con fibras rı́gidas conocidas como refuerzo (por ejemplo, fibra de carbono, de vidrio,

de kevlar).

Las prótesis femorales de materiales compuestos (FRP) de baja rigidez, se empezaron a desarrollar a finales de

los años 80, como alternativa de los materiales metálicos rı́gidos. Sin embargo, las filosofı́as y análisis de diseño

requeridos en el desarrollo de prótesis de cadera compuestas de FRP laminadas son significativamente más com-

plejas que la de los componentes basados en aleaciones metálicas [80]. Actualmente, se han estado realizando

trabajos para disminuir tanto el fenómeno de “stress shielding” como el micromovimiento, que son factores que

provocan el aflojamiento aséptico. En 2001, Gross y Abel [53], mostraron que utilizar un vástago hueco, disminu-

ye el efecto de “stress shielding” en comparación con uno sólido. En 2005, se desarrolló una prótesis con núcleo

de CoCr y una capa externa flexible de compuesto de polı́mero reforzado. Sin embargo, utilizaron varias suposi-

ciones (materiales isotrópicos y homogéneos) que, si bien les dieron una aproximación, se alejaron de la realidad.

Aunque lo importante de este trabajo fue mezclar los materiales (CoCr-compuesto de polı́mero reforzado) para

controlar la rigidez del material y con ello controlar el efecto de stress shielding y el micromovimiento [35]. En

2008, Sabatini y Goswami [26], concluyeron que modificar el área transversal del vástago por secciones circulares

y elı́pticas producen un campo de esfuerzo más suave en comparación con secciones trapezoidales y por lo tanto,

disminuye el efecto de “stress shielding” . En 2011, Caouette et al. [41], desarrollaron un vástago biomimético

con una poliamida 12 reforzada con fibra de carbono (CF/PA12) moldeada en una estructura de vástago hueco.

En el primer diseño, utilizaron un núcleo polimérico que descartaron con estudios de elementos finitos (FEM),

al ver que no tenı́a gran influencia en los esfuerzos principales en el fémur. Posteriormente, utilizaron solamente

el vástago hueco de material compuesto y observaron que disminuyo el stress shielding pero aumentaron los mi-

cromovimientos al compararlo con una aleación de titanio (Ti6Al4V), concluyendo que el diseño del vástago no

era el óptimo para disminuir los micromovimientos. En 2011, Bougherara et al. [52], realizaron un análisis del

comportamiento mecánico de una prótesis de polimero compuesto y lo comparo con dos prótesis comerciales,

la prótesis de Exeter (CoCr) y la prótesis de Omnifit (Ti6Al4V). El estudio reveló que el compuesto era menos

rı́gido mecánicamente en comparación con los implantes metálicos estándar de cadera, lo que sugiere que podrı́a
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ser más óptimo para minimizar el efecto de stress shielding, disminuir la pérdida ósea y el aflojamiento del im-

plante. En general, varios estudios concluyen que al reducir el módulo elástico se reduce el efecto de “stress

shielding”. En 2015, Rezaei et al. [81], basándose en los resultados de los trabajos de Sabatini et al. [26] y el

trabajo de Oshkour et al. [25], seleccionó la prótesis que mostró un mejor desempeño en esos trabajos y desarrolló

una prótesis utilizando un material compuesto de Carbono/PEEK (poli-éter-éter-cetona). El estudio reveló que el

material compuesto es una buena opción para la transmisión de la carga en la parte proximal y con ello disminuir,

tanto el efecto de stress shielding, ası́ como también, los esfuerzos y las deformaciones en la interfaz (contacto

implante-hueso). Esta es una de las grandes ventajas de los materiales compuestos con respecto a los metales, de-

bido a que su diseño permite reducir su módulo de elasticidad para lograr una similitud con el módulo del hueso,

que con los metales es algo que no se ha logrado aunque se optimice el vástago [52, 41].

1.2. Hipótesis

El desarrolló de una base estandarizada de las geometrı́as y condiciones de frontera para el diseño de los im-

plantes de cadera, es un apoyo para los ingenieros y cirujanos para realizar una selección precisa del implante a

utilizar en los pacientes. El análisis mediante MEF y el uso de análisis multiobjetivo permite la optimización de

los diseños de implantes de cadera para observar su comportamiento antes de utilizarse en un proceso quirúrgi-

co. Con el análisis de esfuerzos y deformaciones, se puede predecir el comportamiento de los implantes con el

propósito de realizar una optimización en su diseño, ası́ como también, analizar el material más conveniente para

su manufactura y utilización.

1.3. Objetivo

El objetivo de este trabajo de investigación, es el diseño y simulación de una prótesis de cadera utilizando

materiales tradicionales, realizando un proceso de analisis multiobjetivo (minimizar los esfuerzos y deformaciones

de von Mises) del implante para mejorar su desempeño mecánico mediante la modificación de su geometrı́a y con

ello lograr disminuir el aflojamiento aséptico y obtener una mayor durabilidad de la prótesis.
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Desarrollar una base estandarizada para comparar las distintas geometrı́as y condiciones de frontera que se

encuentran en la literatura, para el desarrollo del implante hı́brido de cadera.

1.4. Justificación

La búsqueda de un material con propiedades similares a las del hueso cortical, la optimización del diseño de la

prótesis de cadera para disminuir el efecto de stress shielding (en la parte proximal del fémur) y la disminución de

los esfuerzos y deformaciones en la interfaz hueso-implante para incrementar la longevidad de los implantes, han

sido los puntos más importantes que se han trabajado en los últimos años. Los materiales metálicos hasta ahora

no han podido alcanzar la rigidez del hueso y es por esta situación que se ha enfocado los estudios a mejorar la

geometrı́a de los implantes al modificar áreas de sección transversal y perfiles de los implantes.

Además, es difı́cil seleccionar las condiciones de carga y de frontera al momento de realizar un análisis de

elemento finito, ya que cada autor considera sus condiciones de frontera son las mejores, es por ello que es

importante el desarrollo de una base estandarizada para facilitar este tipo de estudios, y ayude a seleccionar a los

ingenieros y cirujanos la mejor opción para simular la prótesis seleccionada para el paciente y estudiarla antes

de realizar el proceso quirúrgico. Ası́ como también, ayude a identificar rápidamente las condiciones de frontera

mas utilizadas para poder realizar un nuevo diseño mediante distintos tipos de análisis, como lo es el análisis

multiobjetivo.

1.5. Descripción de los capı́tulos

El documento de tesis está estructurado de la siguiente manera: en el Capı́tulo 2; se presenta el Marco Teórico,

en el cual se describe la Anatomı́a de la cadera y la Biomecánica de la cadera. En el Capı́tulo 3; se presenta la

información de las ecuaciones respecto al Esfuerzo equivalente de Von Mises, la Deformación equivalente de

Von Mises y el MEF. En el Capı́tulo 4; se presenta el diseño de las prótesis de cadera analizadas y el diseño del

implante hı́brido, ası́ como las condiciones de frontera utilizadas en las simulaciones para el análisis de esfuer-

zos y deformaciones de todos los implantes de cadera. En el Capı́tulo 5; se presenta la sección de los resultados

obtenidos en forma de tablas y gráficas con los valores de los esfuerzos equivalentes máximos (σ ) y las deforma-

ciones equivalentes máximas (ε) de las distintas configuraciones (de todos los implantes de cadera) utilizadas en
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el estudio, ası́ como también, se presenta la discusión de los resultados al comparar el perfil hı́brido con los distin-

tos implantes de cadera analizados. Finalmente, en el Capı́tulo 6; se presentan las conclusiones de los resultados

obtenidos en este trabajo de investigación.



Capı́tulo 2

Marco teórico

2.1. Anatomı́a y Biomecánica de la Cadera

El término anatomı́a, habitualmente suele referirse a la anatomı́a general o macroscópica, es decir, al estudio

de aquellas estructuras que no se necesita de un microscopio para poder observarlas. Aunque también, la anatomı́a

se estudia de manera microscópica, denominada “histologı́a”, la cual se encarga de analizar las células y tejidos

mediante el uso del microscopio o algún otro dispositivo para aumentar la imagen.

El esqueleto humano adulto tiene 206 huesos que representan aproximadamente del 12 al 15 % del peso total

del cuerpo. El esqueleto puede dividirse en dos subgrupos: el esqueleto axial y el apendicular (Figura 2-1). El

primero consta de los huesos del cráneo, las costillas y el esternón, mientras que el segundo está formado por los

huesos de los miembros superiores e inferiores. El esqueleto se trata de una estructura ósea móvil conectada en

varias articulaciones, que proporciona soporte y protección para los tejidos más blandos y los órganos internos

[4, 82, 83, 84, 85, 86, 17, 87, 9].

11
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Figura 2-1: Esqueleto axial y esqueleto apendicular [4].

La extremidad inferior está anclada directamente al esqueleto axial por medio de la articulación sacroilı́aca y

por fuertes ligamentos que unen al hueso coxal con el sacro (Figura 2-2).

Una de las partes del esqueleto apendicular, es la cadera; esta articulación coxal-femoral está formada por la

conexión entre el innominado (lı́nea arqueada) y el fémur proximal. La cadera es básicamente la articulación entre

el tronco y los miembros inferiores, y por lo tanto, es fundamental para soportar el peso del cuerpo humano con

un gasto mı́nimo de energı́a.
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Figura 2-2: Border superior de la extremidad inferior [4].

La cadera es una estructura ósea muy resistente, capaz de soportar todo el peso corporal sobre una pierna y

mantener una transferencia estable de peso; particularmente en el movimiento del tronco en el fémur, como ocurre

cuando se camina o corre. Si se tienen alteraciones en la forma del fémur, el hueso pélvico y la alineación de la

cadera, esto puede provocar un cambio en la distribución del esfuerzo, lo que puede llevar a una artritis, que se

refleja en daños a los huesos y el cartı́lago [4, 9, 10, 88, 89, 90, 13, 91, 92].

2.2. Anatomı́a de la Cadera

La cadera es una gran articulación sinovial del tipo hueco (Acetábulo) y bola (cabeza femoral) que hay en el

cuerpo humano, como se ilustra en la Figura 2-3. Esta articulación es de las más estables en el cuerpo; esta estabi-

lidad es proporcionada por la configuración rı́gida de la cabeza femoral y del acetábulo; las principales funciones

son la locomoción y el soporte.

Como en todas las articulaciones sinoviales, la cadera contiene lı́quido sinovial lubricante en la cápsula del

acetábulo que rodea las superficies articulares. La articulación de la cadera tiene una cápsula suelta y está rodeada

de músculos largos. Una capa fuerte de cartı́lago hialino cubre ambas superficies de contacto de la articulación
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que son la cabeza femoral y la superficie lunada del acetábulo [4, 9, 10, 88, 89, 90, 13, 91, 92].

Figura 2-3: Cadera [4].

2.2.1. Estructura ósea de la Cadera

De forma muy general, las superficies óseas articulares de la cadera son la cabeza femoral y el acetábulo del

hueso coxal (Figura 2-4 “M”). El acetábulo está formado por el ilion (Figura 2-4 “G”), el isquion (Figura 2-4 “A”)

y el pubis (Figura 2-4 “C”), en él se articula más de la mitad de la cabeza esférica del fémur (Figura 2-4 “P”). El

acetábulo consta de una superficie articular semiesférica y su borde, la ceja cotiloidea (Figura 2-4 “N”) [93, 5].
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Figura 2-4: Estructura ósea de la cadera humana [5].

2.2.2. Acetábulo.

El acetábulo como se mencionó anteriormente es una concavidad semiesférica en la que articula la cabeza del

fémur. Éste se sitúa en la superficie lateral del hueso coxal, en la región donde se unen el ilion, el pubis y el isquion

(Figura 2-5). El borde del acetábulo está indicado a nivel inferior por una escotadura prominente (escotadura ace-

tabular). La pared del acetábulo consta de partes articulares y no articulares:

La parte no articular es rugosa y forma una depresión circular poco excavada (la fosa acetabular) en las partes

central e inferior del suelo del acetábulo. La escotadura acetabular se prolonga con la fosa acetabular.

La superficie articular es ancha y rodea los bordes anterior, superior y posterior de la fosa acetabular. La su-

perficie articular lisa con forma de medialuna (la cara semilunar) es más ancha a nivel superior, por donde la

mayor parte del peso del cuerpo se transmite a través de la pelvis hasta el fémur. La cara semilunar es incom-

pleta a nivel inferior, en la escotadura acetabular.
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Figura 2-5: Acetábulo [4].

Debido a que la articulación de la cadera es una articulación sinovial entre la cabeza del fémur y el acetábulo,

en la Figura 2-6 se muestra que el acetábulo está rodeado por un borde fibrocartilaginoso conocido como rodete

acetabular o labrum [4, 9].

Figura 2-6: Superficies articulares de la cadera [4].
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2.2.3. Fémur.

El fémur forma parte de la extremidad inferior y es el hueso más grande, más fuerte y voluminoso del cuerpo

Figura 2-7. Está unido por medio de una articulación en su extremo superior al hueso coxal que conforma la

cadera y en su extremo inferior articula con la rótula (patela) y la tibia. Cuando el cuerpo está en posición vertical,

el fémur está dirigido oblicuamente hacia abajo y hacia adentro, de manera que los fémures están separados en el

extremo proximal por la pelvis y están mucho más juntos en el extremo distal. La oblicuidad es más pronunciada

en las mujeres que en los hombres, dependiendo de la conformación de la pelvis.

Figura 2-7: Vista anterior y posterior del fémur [6].

El fémur proximal se caracteriza por la cabeza femoral, que permite la movilización del hueso, los trocánteres

mayor y menor, donde se insertan los músculos y ligamentos, y el cuello femoral que sirve de puente entre los

trocánteres y la cabeza femoral como muestra la Figura 2-8 [4, 9, 5]. Cada una de estas partes que conforman al

fémur, se describen a continuación:
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- Cabeza Femoral.

La cabeza del fémur es esférica y se articula con el acetábulo del hueso coxal (Figura 2-6). Se caracteriza por

presentar una pequeña depresión no articular (fosita) en su superficie medial para la inserción del ligamento de

la cabeza. En una cadera normal, el centro de la cabeza femoral coincide con el centro del acetábulo. La cabeza

femoral tiene un diámetro promedio de 45 mm para las mujeres y 52 mm para los hombres [4, 9, 10, 88, 89, 90,

13, 92].

- Cuello Femoral.

El cuello del fémur (Figura 2-8) es un puntal cilı́ndrico de hueso que conecta la cabeza con la diáfisis. Se

proyecta a nivel supero-medial desde la diáfisis formando un ángulo de aproximadamente de 125º y se proyecta

ligeramente hacia delante. La orientación del cuello respecto de la diáfisis aumenta el arco de movilidad de la

articulación de la cadera [4].

- Trocánter mayor y trocánter menor.

La parte superior de la diáfisis del fémur alberga el trocánter mayor y menor, que son zonas de inserción para

los músculos que mueven la articulación de la cadera. Los trocánteres proporcionan puntos de unión para los

músculos que cruzan la articulación de la cadera.

El trocánter mayor se extiende a nivel superior desde la diáfisis del fémur, justo en la región lateral donde se

une al cuello del fémur. Continúa a nivel posterior donde su superficie medial tiene un surco profundo que forma

la fosa trocantérica. La pared lateral de esta fosa tiene una depresión oval marcada para la inserción del músculo

obturador externo (Figura 2-8).

El trocánter menor es más pequeño que el mayor y tiene una forma cónica roma. Se proyecta en sentido

posteromedial desde la diáfisis del fémur, justo por debajo de la unión con el cuello, como muestra en la Figura

2-8 [4, 9].
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Figura 2-8: Extremo proximal del fémur (derecho). A. Vista anterior. B. Vista posterior [4].

2.2.4. Músculos de la cadera.

La cadera tiene 17 músculos comúnmente catalogados en cuatro grupos dependiendo de su orientación alrede-

dor de la cadera: el grupo gluteal, el grupo lateral rotatorio, el grupo aductor y el grupo ilopsoas. A continuación,

se describe algunos de los mas importantes.

El músculo psoaciliaco se inserta en el trocánter menor siendo un potente flexor de la cadera y rotador externo

del fémur. Por la parte anterior están los músculos periforme, cuadrado crural, obturador interno y geminos que

son rotadores externos del fémur a nivel de la cadera. Desde el punto de vista funcional, el principal músculo

de la cadera es el glúteo medio (Figura 2-9 “A”) que se inserta distalmente en el trocánter mayor. Su función

es la abducción de la cadera, aunque sus fibras anteriores también ayudan en la flexión. Éste músculo estabiliza

la cadera y la pelvis durante la marcha. El glúteo menor ayuda en la acción del glúteo medio pero su eficiencia

es mucho menor. Por otra parte, el glúteo mayor (Figura 2-9 “B”) se inserta hacia la parte posterior del fémur

proximal siendo principalmente extensor de la cadera [4].
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Figura 2-9: Músculos de la región glútea.A. Vista posterior. B. Glúteo mayor [4].

2.2.5. Tejido Cartilaginoso.

El cartı́lago articular permite que el movimiento de los huesos entre sı́ se genere sin daño y dolor, siempre

y cuando se mantenga deslizable debido al lı́quido dentro de la membrana sinovial. A diferencia del hueso, el

cartı́lago tiene un potencial muy pobre para la curación, en el caso de las articulaciones, cualquier daño puede

conducir a la osteoartritis.

En la Figura 2-10 “A” se muestra el acetábulo totalmente cubierto por una cápsula de fibrocartı́lago conocido

como labrum o rodete acetabular. Este recubrimiento evita la pérdida de lı́quido sinovial y también proporciona

una mayor profundidad al acetábulo, lo cual impide que la cabeza femoral se deslice fuera de lugar. El acetábulo

rodea casi por completo la cabeza hemisférica del fémur y contribuye sustancialmente a la estabilidad de la ar-

ticulación. La fosa acetabular contiene tejido conjuntivo laxo y la superficie semilunar está cubierta de cartı́lago
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hialiano y es más ancha a nivel superior.

En la Figura 2-10 “B” se puede observar que la cabeza del fémur está cubierta por cartı́lago hialiano (excepto

en la fosita). Ası́ como también, se puede observar el ligamento de la cabeza del fémur (ligamento redondo). Este

ligamento es una banda plana de tejido conjuntivo fino que se une por un extremo a la fosita de la cabeza del

fémur y por el otro extremo a la fosa acetabular [4, 9, 10, 88, 89, 92].

Figura 2-10: Articulación de la cadera. A. Ligamento transverso del acetábulo. B. Ligamento de la cabeza del fémur. La cabeza del
fémur se ha girado en sentido lateral fuera del acetábulo para mostrar el ligamento [4].

2.2.6. Ligamentos de la cadera.

Son tres los ligamentos que ayudan a estabilizar y dar soporte a la articulación de la cadera. Estos ligamentos

se describen a continuación:
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El ligamento iliofemoral es anterior a la articulación de la cadera y tiene forma triangular (Figura 2-11 ”B”).

Su vértice se inserta en el ilion entre la espina iliaca antero-inferior y el borde del acetábulo, y su base se une a

lo largo de la lı́nea intertrocantérica del fémur. Las partes del ligamento insertadas por encima y por debajo de

la lı́nea intertrocantérica son más gruesas que las insertadas en la parte central de la lı́nea. Esto da al ligamento

un aspecto en Y.

El ligamento pubofemoral es anteroinferior a la articulación de la cadera (Figura 2-11 ”B”). También tiene

forma triangular, con su base unida en sentido medial a la eminencia iliopúbica, al hueso adyacente y a la mem-

brana obturatriz. A nivel lateral se funde con la membrana fibrosa y con la superficie profunda del ligamento

iliofemoral.

El ligamento isquiofemoral refuerza la cara posterior de la membrana fibrosa (Figura 2-11 ”C”). Se inserta a

nivel medial en el isquion, justo posteroinferior al acetábulo, y lateralmente al trocánter mayor, en profundidad

respecto al ligamento iliofemoral.

Figura 2-11: Membrana fibrosa y ligamentos de la cadera. A. Membrana fibrosa de la cápsula articular. Vista anterior. B. Ligamentos
iliofemoral y pubofemoral. Vista anterior. C. Ligamento isquiofemoral. Vista posterior [4].
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Las fibras de los tres ligamentos se orientan en forma de espiral alrededor de la articulación de la cadera, de

manera que se tensan cuando la articulación se extiende. Esto estabiliza la articulación y reduce la cantidad de

energı́a muscular necesaria para mantener la bipedestación [4, 9].

2.3. Tejido Óseo.

El hueso es un tejido conjuntivo vivo y calcificado que forma la mayor parte del esqueleto. Consiste en una

matriz calcificada intracelular, que contiene también fibras de colágeno y diversos tipos de célula en su matriz.

Tiene una gran capacidad de almacenamiento de energı́a debido a la estructura porosa del hueso trabecular. La

caracterı́stica que distingue al tejido óseo de los otros tejidos conjuntivos es la mineralización de su matriz, que

produce un tejido muy duro capaz de proveer sostén y protección. El mineral es fosfato de calcio en forma de

cristales de hidroxiapatita.

En virtud de su contenido mineral el tejido óseo sirve también como sitio de depósito de calcio y fosfato. Tanto

el calcio como el fosfato pueden ser movilizados de la matriz ósea y captados por la sangre según sea necesario

para mantener las concentraciones adecuadas en todo el organismo. Por lo tanto, además de brindar sostén y pro-

tección, el tejido óseo desempeña un papel secundario importante en la regulación homeostática de la calcemia

(concentración de calcio en la sangre). A primera vista, la estructura y composición del hueso parece ser la misma

en todos los huesos. Sin embargo, en un examen más profundo, el hueso resulta ser un tejido heterogéneo, con la

composición y la estructura que varı́a según el sitio del cuerpo, la función, la edad y el sexo del sujeto. A pesar de

esta heterogeneidad, los componentes son los mismos en todos los huesos [82, 83, 84, 85, 86, 9, 94].

El tejido óseo está continuamente remodelado y se considera un tejido dinámico que tiene excelente capacidad

para repararse y puede alterar sus propiedades y configuraciones en respuesta a la demanda mecánica. El tejido

óseo puede considerarse un material de dos fases. Se compone de una fase inorgánica formada por componentes

minerales, que representa el 75 % de la masa ósea y una matriz orgánica, en la que se dispersan las células de

colágeno, que constituye el otro 25 % de la masa ósea total. Como consecuencia de la mezcla de las partes que lo

componen, el hueso tiene propiedades elásticas.
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La matriz orgánica consiste principalmente en fibras de colágeno tipo 1 que representan más del 90 % de

toda la sustancia orgánica. El 10 % restante corresponde a componentes nanocolagenos tales como proteı́nas,

proteoglicanos, fosfolipidos, glicoproteinas y fosfoproteı́nas [82, 83, 84, 85, 86, 9]. Las fibras de colágeno son

las estructuras que resisten las fuerzas de tracción en el hueso. Están formadas por moléculas formadas por tres

cadenas polipeptı́dicas dispuestas en una configuración helicoidal.

Hay cuatro células implicadas durante el desarrollo del tejido óseo: células osteoprogenitoras, osteoblastos,

osteocitos y osteoclastos (Figura 2-12) [82, 83, 84, 85, 86, 9].

Figura 2-12: Células del hueso [7].

2.3.1. Tipos de tejido óseo.

El hueso, como tejido, consta de dos tipos histológicos: no lamelares y lamelares. El hueso no lamelar también

conocido como “fibra gruesa”, “tejido” o “hueso inmaduro” se caracteriza por la presencia de fibras de colágeno

en una orientación cuasi-aleatoria. Este tejido se puede encontrar en los huesos de los fetos y niños pequeños, y

también al comienzo del proceso de curación de la fractura. El otro tipo de tejido óseo se conoce como hueso

laminar o maduro, en el que las fibras de colágeno están organizadas en capas o láminas paralelas (laminillas).
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Los huesos no son completamente sólidos, estos tienen pequeños huecos en su estructura, formando pequeños

canales donde los vasos sanguı́neos trabajan y cumplen su función de intercambio de nutrientes. Macroscópica-

mente, el tejido óseo se clasifica en hueso cortical o compacto y hueso trabecular o esponjoso. Las estructuras

básicas de los huesos cortical y trabecular son osteones y trabéculas respectivamente, como se ilustra en la Figura

2-13. Ambos tipos de tejido se encuentran en la mayorı́a de los huesos [8].

Figura 2-13: Estructura de un hueso largo (húmero). (a). Vista anterior con un corte longitudinal en el extremo proximal. (b). Vista
tridimensional en forma de cuña del hueso esponjoso y del hueso compacto de la epı́fisis. (c). Sección transversal de la diáfisis. Tenga
en cuenta que la superficie externa de la diáfisis está cubierta por un periostio, pero la superficie articular de la epı́fisis (véase (b)) está
cubierta por cartı́lago de hialina [8].
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2.3.2. Hueso cortical o compacto.

El hueso cortical constituye el 80 % del esqueleto y tiene pocos espacios entre sus componentes duros. Forma

la capa externa de todos los huesos y la mayorı́a de los ejes de hueso largo. El hueso cortical resiste las tensiones

producidas por la postura vertical y el movimiento en general [95].

En el primer nivel de la estructura jerárquica, hay dos distribuciones de materiales diferentes. El primero es el

hueso tejido, que es un tejido óseo menos organizado; se forma alrededor de un armazón de fibras de colágeno

y es finalmente reemplazado por hueso maduro. El segundo es el tejido óseo cortical osteonal, que incluye vasos

sanguı́neos centrales, conocidos como canal de Havers y osteones, que son tubos óseos que rodean el canal. Los

osteones primarios se forman por la mineralización del cartı́lago, mientras que los osteones secundarios se forman

mediante el reemplazo del hueso existente como resultado de la remodelación [96, 97, 98].

En la estructura de segundo nivel del hueso cortical, son las laminillas las que forman los osteones. Estas

entidades son capas de hueso, que rodean el canal de Havers. Las lagunas (los agujeros elipsoidales dentro de

la matriz ósea) que contienen las canalı́culas y osteocitos, también se encuentran en los osteones. Las canı́culas

aparecen durante la remodelación ósea y son los túneles que conectan las lagunas y las lı́neas de cemento. Las

estructuras jerárquicas de los huesos lamelares y osteonales se ilustran en la Figura 2-14 [96, 97, 98].
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Figura 2-14: Estructura microscópica del hueso compacto. Diagrama de un segmento con forma de cuña del hueso compacto. (El
recuadro muestra una vista mucho más ampliada) [8].

2.3.3. Hueso trabecular o esponjoso.

El hueso trabecular representa el 20 % de la masa del esqueleto, pero ocupa un volumen mayor que el hueso

cortical. Este tipo de tejido se encuentra principalmente en los extremos de los huesos largos, ası́ como en las

vértebras. Sin embargo, todos los huesos contienen alguna proporción de este tejido. El hueso trabecular ayuda

en la disipación y distribución de energı́a de las cargas en las articulaciones durante las actividades diarias.

La principal diferencia entre hueso cortical y trabecular aparece en el primer nivel estructural, el hueso tra-

becular es mucho más poroso que el hueso cortical, como se ilustra en la Figura 2-15. A este nivel, la entidad

estructural básica es la trabécula, que es un elemento en forma de bastón que contiene fibras de colágeno dispues-

tas en láminas paralelas. Las trabéculas se orientan precisamente a lo largo de las lı́neas de carga, una caracterı́stica
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que les permite resistir y transferir cargas sin romperse. Los vasos sanguı́neos no se encuentran en las trabéculas.

La segunda estructura jerárquica del hueso trabecular contiene entidades similares al hueso cortical, pero con

diferente tamaño y disposición, ya que las láminas no están dispuestas concéntricamente [86, 96, 97, 98].

Figura 2-15: Estructura tı́pica del hueso trabecular [9, 8].

- Sistemas trabeculares.

Los sistemas trabeculares son la base anatómica del hueso trabecular; formado por las trabéculas donde se

disipan las cargas para distribuirlas, absorberlas o transmitirlas. Los sistemas trabeculares de cada hueso general-

mente continúan su interacción con la disipación de las cargas a través de las articulaciones.

Dos sistemas trabeculares están presentes en la articulación de la cadera, ambos tienen como origen el hueso

pélvico y pasan a través del acetábulo para continuar en la cabeza y el cuello femoral. El sistema lateral, también

conocido como sistema de tensión, comienza en la parte superior de la superficie auricular de la pelvis, conver-

ge en la muesca ciática, cambia de dirección y va hacia el acetábulo donde las trabéculas se continúan con las

trabéculas de la zona cortical inferior en la cabeza femoral, y finalmente termina en la diáfisis femoral lateral. El

segundo sistema es el medial, también conocido como el sistema compresivo; iniciándose en la superficie auricu-

lar inferior, las trabéculas pasan por la parte proximal del acetábulo para hacerse continuas con las trabéculas en
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la zona superior de la cabeza femoral y terminan en la superficie cortical interna medial de la diáfisis. La Figura

2-16 a muestra la ubicación de los sistemas trabeculares en la articulación de la cadera.

La configuración de estos sistemas se modifica en respuesta a las cargas de compresión en la articulación,

de modo que, si cambia la dirección de las tensiones, los sistemas se remodelan para alinearse con los patrones

de tensión. La Figura 2-16 b muestra la aparición de los sistemas trabeculares cuando hay una anormalidad

morfológica en la epı́fisis proximal femoral y, en consecuencia, una distribución diferente de las cargas [10, 99].

Figura 2-16: Sistema trabecular de la cadera [9, 10].

2.3.4. Comportamiento mecánico del hueso.

El hueso, como entidad fı́sica, está sujeto a las leyes de la fı́sica y la mecánica que permiten comprender su

comportamiento bajo cargas externas. Existen diferencias significativas en las propiedades mecánicas del hueso

cortical y trabecular. El hueso cortical es más rı́gido que el hueso trabecular, soportando tensiones más altas, pero

exhibiendo menor tensión antes de la falla.
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Las propiedades mecánicas del hueso dependen del tipo de carga aplicada en relación con la orientación de los

sistemas trabeculares, mientras que las propiedades del hueso trabecular también se determinan por factores adi-

cionales como densidad, localización y función. Diferente a los materiales inertes, los materiales biológicos como

el hueso pueden alterar sus propiedades mecánicas, forma y tamaño bajo estı́mulos apropiados. En un ambiente

fisiológico, el tejido óseo se somete a carga continua, lo cual es esencial para mantener el equilibrio en el proceso

complejo de formación-reabsorción [82, 86, 9, 10, 13, 96, 100, 15].

El hueso es un material anisotrópico porque presenta una respuesta diferente según los ejes de carga, de modo

que el comportamiento del hueso es diferente cuando se carga en la dirección longitudinal o en la dirección

transversal. Además, su comportamiento mecánico también depende de la geometrı́a, las tasas de carga, los modos

de carga y la frecuencia de carga [82, 86, 9, 10, 13, 96, 100, 15, 101, 102, 103, 104, 105, 106, 14].

- Carga de los huesos.

En los vertebrados, el hueso es raramente cargado en un solo modo durante los movimientos del cuerpo. La

carga del hueso en vivo es compleja por dos razones principales: los huesos están constantemente sometidos a

múltiples cargas indeterminadas, y su estructura geométrica es irregular. Fuerzas y momentos pueden aplicarse a

una estructura en varias direcciones, produciendo tensión, compresión, flexión, corte y torsión, como se muestra

en la Figura 2-17.

Tensión. En este modo de carga, se aplican fuerzas de la misma magnitud y dirección opuesta hacia fuera desde

la superficie de la estructura. La carga por tracción produce un alargamiento de la estructura y los esfuerzos de

tensión más altos están situados en un plano perpendicular a la aplicación de la carga. En los huesos, las fallas

de tensión son el resultado del desprendimiento entre los osteones y se observan generalmente en los huesos

con una gran proporción de hueso trabecular. Fracturas de tracción puras se encuentran comúnmente en las

zonas de inserción del ligamento.

Compresión. Durante la carga de compresión, se aplica un par de fuerzas iguales y opuestas hacia la superficie

de la estructura, dando lugar a un acortamiento en el material. Como en el modo de tensión, los esfuerzos

más altos durante la compresión están situadas en un plano perpendicular a las cargas aplicadas. En el hueso

cortical, la falla bajo este tipo de carga es principalmente a través del agrietamiento oblicuo de los osteones,
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mientras que en el hueso trabecular es por el agrietamiento de las trabéculas. Las fracturas por compresión se

encuentran comúnmente en las vértebras, que se someten a altas cargas de compresión.

Corte. Durante este modo de carga, se aplican cargas antiparalelas sobre la superficie de la estructura. En

consecuencia, el esfuerzo cortante resultante y la deformación se localizan dentro de la estructura. Cuando se

carga una estructura bajo tensión o compresión, se producen esfuerzos de corte internos.

Flexión. Durante la flexión, el hueso se somete a carga de tensión / compresión mezclada aplicando tres o

cuatro fuerzas para producir dos momentos iguales. Los esfuerzos de tensión y las deformaciones se producen

en un lado del eje de flexión, mientras que los esfuerzos de compresión y las deformaciones se producen en el

lado opuesto.

Torsión. Este modo de carga se produce aplicando una carga para torcer el hueso alrededor de un eje, de modo

que se obtiene un momento interno. Un hueso cargado en torsión produce esfuerzos de corte distribuidos en

toda su estructura [82, 86, 9, 10, 13, 96, 100, 15, 107, 108].

Figura 2-17: Tipos de carga [9].
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- Tasa de carga y geometrı́a.

El comportamiento biomecánico óseo varı́a según la velocidad de carga y la geometrı́a. Si el hueso es sometido

a altas tasas de carga, es más rı́gido cuando las cargas no exceden los lı́mites fisiológicos y es capaz de almacenar

más energı́a antes de la fractura.

Durante la fractura, la energı́a acumulada se disipa; cuando la velocidad de carga es baja, esta energı́a puede

producir una única grieta, entonces el hueso y los tejidos blandos permanecen relativamente intactos, y hay poco

o ningún desplazamiento de los fragmentos óseos. Por el contrario, cuando el hueso está bajo una alta tasa de

carga, la energı́a no puede disiparse lo suficientemente rápido para producir una única grieta, lo que resulta en la

trituración ósea y una gran cantidad de tejido blando dañado. En consecuencia, las fracturas se clasifican en tres

categorı́as: energı́a baja, alta y muy alta.

Las fracturas en el hueso son una consecuencia de una sola carga que excede la resistencia última del hueso, o

una carga repetitiva de nivel inferior conocida como fractura por fatiga. El proceso de fatiga depende de la carga,

el número de repeticiones y la frecuencia de carga [82, 86, 9, 10, 13, 96, 100, 15, 101, 102, 103, 104, 105, 106,

107, 108, 109].

Los estudios en Vitro han demostrado que la fractura en hueso trabecular ocurre cuando la tensión excede el

75% el lı́mite de proporcionalidad del material, pero las fracturas del hueso cortical cuando la tensión excede

el 2% de ese lı́mite. La estructura porosa del hueso trabecular tiene una alta capacidad de almacenamiento de

energı́a [13].

La geometrı́a tiene un gran impacto en el comportamiento mecánico del hueso. Durante la carga de tracción

y compresión el área de la sección transversal del hueso gobierna el comportamiento, con el área más grande,

el hueso es más fuerte y más rı́gido. En flexión, el comportamiento mecánico del hueso está influenciado por el

momento de inercia, que es la entidad matemática que tiene en cuenta la distribución del tejido alrededor del eje

neutro y el área de la sección transversal. El hueso es más fuerte y más rı́gido cuando tiene un gran momento de

inercia [82, 9, 13, 107, 108].
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Debido a su longitud y estructura tubular, los huesos largos tales como el fémur, son sometidos a altos momen-

tos de flexión en todas las direcciones durante las actividades diarias y también, presentan un momento de inercia

alto producido por una cantidad sustancial de tejido que se distribuye lejos del eje neutro [82, 9, 13, 107, 108].

2.3.5. Propiedad de los materiales del hueso.

El tejido óseo es un tejido altamente vascular que tiene la capacidad de repararse y modificar sus propieda-

des de acuerdo con la demanda mecánica. El tejido óseo puede considerarse como un material bifásico, formado

por un material fuerte y quebradizo y un material más blando y flexible. Las propiedades de los materiales más

importantes del hueso son la resistencia y la rigidez, que están determinadas por los parámetros del material y la

estructura anatómica.

Como parámetros del material, la resistencia y la rigidez del hueso, se determinan por la composición del ma-

terial, la unión entre los componentes y la disposición microscópica, mientras que, como parámetros estructurales,

la resistencia y la rigidez dependen de la geometrı́a ósea y la ubicación anatómica.

El hueso es un material anisotrópico; por lo tanto, la resistencia y la rigidez varı́an dependiendo de la orien-

tación y del tipo de carga a la que está sometido. En cuanto a la orientación, el hueso es más fuerte cuando la

carga se aplica longitudinalmente que transversalmente, mientras que, en términos de las condiciones de carga, el

hueso soporta cargas mayores cuando se somete a carga de compresión que en condiciones de tracción. Además,

el hueso presenta una transición dúctil a frágil dependiendo de la tasa de deformación, como se ilustra en la Figura

2-18 [82, 86, 9, 10, 13, 96, 100, 15, 101, 102, 103, 104, 105, 106, 14, 12, 11].
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Figura 2-18: Transición dúctil a frágil del hueso a diferentes tasas de carga [9, 11].

La resistencia de un material cuasi frágil es el esfuerzo último que un material puede soportar antes de debi-

litarse o fallar (σu). La rigidez representa que tan elástico es un material y se puede medir calculando el módulo

elástico del material, que es la pendiente de la región elástica en la curva esfuerzo-deformación del material.

La curva esfuerzo-deformación unitaria muestra el comportamiento de un material cuando se somete a dife-

rentes condiciones de carga. Los esfuerzos (σ) son las fuerzas internas resultantes de la aplicación de la carga

(F) que actúa para deformar una estructura sobre una determinada área de sección transversal (A). El esfuerzo

se puede obtener al realizar el cociente entre la fuerza y el área de sección transversal, como se observa en la

siguiente ecuación.

σ =
F
A

(2-1)
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La deformación unitaria (ε) es la deformación sufrida por el material cuando se produce un esfuerzo y es

expresada como el cambio en la longitud (∆L) por unidad de longitud inicial (L).

ε =
∆L
L

(2-2)

La Figura 2-19 muestra una curva caracterı́stica de esfuerzo-deformación unitaria del hueso. El segmento ini-

cial de la curva (lı́nea recta) indica la región elástica y depende de la rigidez del hueso. La pendiente de esta

porción de la curva se conoce como el módulo elástico del material. En esta etapa, la deformación es temporal

cuando se le aplica una carga, después de retirar la carga, el material recupera su forma original. La transición del

comportamiento elástico al plástico está determinada por el punto de fluencia y el valor del esfuerzo en este punto

se conoce como esfuerzo de fluencia (σy).

La segunda sección (parte curva de la gráfica) muestra la región plástica, donde el material, aunque se recupera

parcialmente, se deforma permanentemente. Esta fase se conoce como Mecanismo de Daño Continuo elástico

(MDC). En esta sección el material absorbe energı́a mediante el desarrollo de micro fracturas, pero sigue siendo

una estructura integrada. En el caso de un incremento adicional de la carga, el material alcanza el esfuerzo último

(σu). En este punto el comportamiento del hueso entra en la región del Mecanismo de Falla (MF), donde se

produce una fractura del material. Las fases de MDC y MF varı́an dependiendo del tipo de hueso, cortical o

trabecular, capacidad de absorción de energı́a, velocidad de deformación, geometrı́a de la muestra y tipo de carga

[82, 86, 9, 10, 13, 96, 100, 15, 101, 102, 103, 104, 105, 106, 14, 12, 11].
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Figura 2-19: Curva Esfuerzo-Deformación unitaria del hueso [9, 12].

Se considera que el hueso entero es un material cuasi frágil; sin embargo, cada tipo de hueso exhibe un com-

portamiento particular referente al esfuerzo-deformación unitaria. La Figura 2-20 muestra las curvas esfuerzo-

deformación unitaria del hueso cortical bajo carga de tracción y compresión. Se puede apreciar claramente que,

el hueso cortical soporta esfuerzos mucho mayores bajo compresión que en tensión. La curva de compresión pre-

senta una región elástica desde el origen hasta el punto de fluencia (AC). Debido a su condición frágil, la región

MDC en el hueso cortical prácticamente no existe (AC −BC), ya que los esfuerzos soportados después de pasar

el esfuerzo de fluencia y antes de la falla son mı́nimas. Sin embargo, este esfuerzo último de compresión (BC)

representa el inicio de MF en la estructura antes de comenzar a mostrar cierta resistencia contra la sobrecarga

(CC). En este punto, la propagación de la fractura continúa en el hueso cortical antes de que se produzca una

fractura completa (DC). La deformación cuando MF comienza bajo compresión se conoce como la deformación

por aplastamiento. Las fracturas en compresión son comúnmente fracturas conminutas, que son aquellas en las

que el hueso es astillado o aplastado [82, 86, 9, 10, 13, 96, 100, 15, 101, 102, 103, 104, 105, 106, 14, 108].

La curva de tensión presenta un comportamiento elástico que se eleva hasta su lı́mite de elasticidad aproximada-

mente a la mitad del valor de la compresión (AT ); sin embargo, la región plástica sugiere una mayor deformación

antes de la fractura (AT −BT ). Este comportamiento plástico es una consecuencia de los componentes orgánicos

del hueso, que proporcionan al hueso cierta ductilidad antes de una falla completa. A diferencia del comportamien-
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to de compresión, cuando el hueso cortical alcanza su resistencia a la tensión final (BT ), la falla es instantánea y

el material se divide en dos o más secciones [82, 86, 9, 10, 13, 96, 100, 15, 101, 102, 103, 104, 105, 106, 14, 108].

Figura 2-20: Curvas Esfuerzo-Resistencia del hueso cortical [9, 13, 14].

La Figura 2-21 muestra las curvas esfuerzo-deformación unitaria del hueso trabecular bajo carga de tracción

y compresión. Se observa que, al igual que el hueso cortical, el hueso trabecular soporta mayores esfuerzos bajo

compresión (BC) que a tensión (BT ), sin embargo, los valores son mucho menores que los esfuerzos soportados

por el hueso cortical. La curva de compresión presenta una región elástica desde el origen hasta el punto de fluen-

cia (AC). Luego, aparece la fase de MDC (AC −BC) y el MF comienza una vez que el hueso trabecular alcanza

el esfuerzo de compresión último (BC), donde comienzan a ocurrir micro fracturas; sin embargo, debido a su

estructura altamente porosa, el MF en el hueso trabecular presenta una gran resistencia de aplastamiento antes de

que llegue a la fractura (BC −CC) [3, 91, 98, 101, 106, 107, 11, 110, 111, 112, 113, 114, 16, 115, 116].

La curva de tensión presenta un comportamiento similar al de la curva de compresión, que tiene una re-

gión elástica desde el origen hasta el lı́mite de elasticidad (AT ), seguida de una región MDC desde el lı́mi-

te de elasticidad hasta su esfuerzo de tensión último (AT − BT ). Sin embargo, después del punto de re-
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sistencia último, el MF comienza con micro fracturas en las trabéculas donde el hueso presenta un com-

portamiento dúctil pero irregular debido a la propagación inconsistente de grietas en su estructura porosa

(BT −CT ). La deformación bajo tensión después del esfuerzo último se conoce como deformación por cra-

queo. La fractura final en tensión se produce a una magnitud del esfuerzo inferior a la de compresión (DT )

[3, 91, 98, 101, 106, 107, 11, 110, 111, 112, 113, 114, 16, 115, 116].

Figura 2-21: Curvas Esfuerzo-Resistencia del hueso trabecular [9, 13, 14].

2.4. Tejido Cartilaginoso.

El cartı́lago es un tejido conectivo con funciones muy definidas. Desempeña un papel importante en el de-

sarrollo del cuerpo humano. En el embrión humano, forma un esqueleto primitivo. Este tejido especializado es

fibroso y denso, no contiene vasos sanguı́neos y utiliza la matriz extracelular para el transporte de nutrientes. El

cartı́lago se encuentra en todo el cuerpo, principalmente en las articulaciones y la columna vertebral, pero también

se encuentra en los oı́dos, la garganta y la nariz.
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El cartı́lago tiene una distribución no homogénea de fibrillas de colágeno y se divide en tres zonas, como se

muestra en la Figura 2-22. La zona superficial tangencial contiene capas de fibras de colágeno de alta densidad

paralelas a la superficie articular; en la zona media, las fibras están ampliamente espaciadas y, finalmente, la zona

profunda contiene fibras de colágeno más grandes orientadas radialmente y mezcladas con el cartı́lago calcificado.

Dependiendo del tipo de cartı́lago, varias cantidades de fibras de colágeno y elastina están incrustadas en la matriz,

lo que hace que el cartı́lago sea flexible o muy fuerte y resistente [9, 88, 96, 100, 15, 110, 111].

Figura 2-22: Zonas del cartı́lago articular [9, 13, 14].

2.4.1. Tipos de tejido cartilaginoso.

Los tres tipos de cartı́lago que se encuentran en el cuerpo son:

Cartı́lago hialino. Cuando el feto se está desarrollando en el útero todo el sistema esquelético está hecho de

cartı́lago hialino y es visible después de los primeros 3 meses de embarazo. La mayor parte de este cartı́lago

hialino es gradualmente reemplazado por hueso, durante los próximos 6 meses por el proceso de osificación.

Sin embargo, parte del cartı́lago permanece como una cubierta en las superficies de los huesos, especı́ficamente

en las articulaciones, donde se conoce como cartı́lago articular. En el cuerpo humano, los cartı́lagos costales
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que unen los extremos anteriores de los siete pares superiores de costillas al esternón, son cartı́lagos hialinos.

El cartı́lago hialino es un material bifásico; la fase fluida es una mezcla de agua y electrolitos mientras que

la fase sólida se forma a partir de condrocitos y colágeno. El agua es el componente de volumen más grande

dentro de la estructura del cartı́lago. En el cartı́lago normal, el 30 % de toda el agua se encuentra dentro del

espacio intrafibrilar del colágeno y, para el tejido normal, esta cantidad no varı́a con la edad. Este sistema mul-

tifásico permite el flujo de fluidos y determina el comportamiento viscoelástico compresivo del cartı́lago. Las

funciones principales del cartı́lago hialino son distribuir las cargas de las articulaciones sobre un área grande y

permitir un movimiento relativo de las superficies de las articulaciones con un mı́nimo de fricción y desgaste

[86, 9, 88, 8, 96, 15, 110, 112].

Fibrocartilago. Este tipo de cartı́lago es denso y muy resistente al estiramiento. Los discos intervertebrales

que rodean la médula espinal y actúan como amortiguadores entre las vértebras, están hechas de este fuerte

cartı́lago. También, conecta los huesos pélvicos en la sı́nfisis púbica.

Cartı́lago elástico. Este cartı́lago tiene un predominio de fibras de elastina incrustadas en la matriz. Estas fibras

hacen este tipo de cartı́lago elástico y flexible al mismo tiempo que es capaz de volver a su forma original. El

cartı́lago elástico forma el oı́do externo o aurı́cula y los conductos auditivos [86, 9, 88, 96, 15, 110, 111, 112].

2.4.2. Comportamiento mecánico del cartı́lago articular.

El comportamiento mecánico del cartı́lago articular depende del tipo de carga a la que esté sometido. Bajo

cargas de compresión, el rendimiento del cartı́lago depende del flujo de lı́quido intersticial, mientras que el movi-

miento de las fibras de colágeno determina el comportamiento al corte. Bajo tensión, el cartı́lago articular presenta

propiedades anisotrópicas, porque las fibras de colágeno son más fuertes y más rı́gidas en las áreas superficiales

[86, 9, 88, 96, 15, 110, 112, 113].

2.4.3. Propiedad de los materiales del cartı́lago articular.

Las principales propiedades del cartı́lago articular son su capacidad para absorber y distribuir las cargas a las

que se somete durante las actividades diarias y su facilitación del movimiento suave entre superficies articulares
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con un coeficiente de fricción muy bajo.

El cartı́lago articular se considera un material compuesto viscoelástico formado por una matriz orgánica sólida

de células y fibras de colágeno (que proporcionan resistencia y rigidez) y una matriz inorgánica de fluidos (agua

con sales y proteı́nas). La distribución no homogénea de las fibras de colágeno es el principal factor que produce

anisotropı́a [86, 9, 88, 96, 15, 110, 112, 113].

La Figura 2-23 muestra una curva de esfuerzo-deformación del cartı́lago articular (bajo tensión) y la correspon-

diente configuración de fibra de colágeno. La primera porción cóncava hacia arriba de la curva, llamada región

Toe, es donde el incremento inicial de la fuerza produce una alineación de las fibras de colágeno en la direc-

ción de la carga. La segunda porción de la curva representa el comportamiento lineal, donde las fibras continúan

estirándose hasta el punto de falla [9, 13, 100, 15, 114].

Figura 2-23: Curvas Esfuerzo-Deformación del cartı́lago articular [9, 13, 15].
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2.5. Tejido Ligamentoso.

Un ligamento es un tejido conectivo fibroso que une hueso con hueso a través de las articulaciones. Además

de fijar los huesos, los ligamentos proporcionan estabilidad mecánica y guı́an el movimiento en las articulacio-

nes, manteniendo la congruencia y evitando el desplazamiento excesivo. Los ligamentos son bandas de elastina y

fibras de colágeno acomodadas en un arreglo paralelo; y están pobremente vascularizadas.

En las articulaciones sinoviales como la cadera, los ligamentos se conocen como ligamentos capsulares porque

rodean la cápsula articular. La articulación de la cadera también incluye un ligamento intra-capsular que ayuda

con la estabilidad y permite una amplia gama de movimiento [9, 13, 15, 16].

2.5.1. Comportamiento mecánico de los ligamentos.

La estructura de los ligamentos varı́a entre los puntos de inserción y la sustancia media. Son mecánicamente

más rı́gidos cerca de los huesos, donde reducen las concentraciones de esfuerzos y disminuyen el riesgo de desga-

rramiento del tejido en la interfase con el hueso. Los ligamentos son estructuras viscoelásticas, lo suficientemente

flexibles para permitir el movimiento de los huesos a través de las articulaciones, pero lo suficientemente fuer-

tes como para proporcionar resistencia a fuerzas externas y movimientos inusuales. Los ligamentos modifican su

comportamiento en respuesta a la demanda mecánica, de modo que la resistencia a la tracción aumenta cuando se

someten a actividades fı́sicas, mientras que se reduce durante la inmovilización.

2.5.2. Propiedad de los materiales de los ligamentos.

Los ligamentos exhiben comportamiento viscoso y elástico cuando experimentan deformación. Esta naturaleza

viscoelástica conduce a un comportamiento dependiente de la tasa de carga. Se contraen bajo carga de tracción

y recuperan su forma original cuando se sustrae la tensión, sin embargo, no pueden conservar su forma original

cuando la carga alcanza el lı́mite de elasticidad o después de constantes deformaciones, por esta razón, cualquier

luxación articular debe ajustarse rápidamente, de lo contrario los ligamentos se alargarán permanentemente, lo

que predispondrá a la articulación a dislocaciones futuras [9, 13, 15, 16].
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La Figura 2-24 muestra la tı́pica curva esfuerzo-deformación de los ligamentos. La región inicial Toe representa

la alineación de las fibras de colágeno y elastina en las que se producen grandes alargamientos con una pequeña

cantidad de carga. La segunda región representa el comportamiento lineal del ligamento donde las fibras continúan

con su orientación paralela. El Toe y las regiones lineales encajan dentro de la carga fisiológica. La tercera región

comienza cuando la carga excede la carga fisiológica, representando el comienzo de micro-Fallas (µF) de las

fibras ligamentales que se indica por los picos y las inmersiones en la curva. Finalmente, la sobrecarga y / o la

amplitud de movimiento fuera de los lı́mites termina cuando ocurre una Falla Completa (FC) [110, 116].

Figura 2-24: Curva Esfuerzo- Deformación unitaria del ligamento [9, 15, 16].

2.6. Biomecánica de la Cadera.

Además de ser la articulación más grande en el cuerpo humano, la cadera tiene una amplia gama de movimiento

y gran estabilidad debido a su configuración de bola-acetábulo. Esta estructura es muy importante para el adecuado

funcionamiento de la locomoción en vertebrados. Los trastornos o anomalı́as de la cadera podrı́an conducir a una

mala asignación del esfuerzo en los tejidos de las articulaciones y, por tanto, causar patologı́as como la osteoartritis

degenerativa.
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Relaciones angulares.

Hay dos tipos de relaciones angulares; la primera está relacionada con la unión entre el acetábulo y el fémur.

La segunda está relacionada con la geometrı́a del fémur en sı́.

El eje acetabular se dirige lateralmente con dirección antero-inferior para articular con la cabeza femoral, don-

de el eje corre medialmente con dirección antero-superior debido al ángulo de anteversión del cuello femoral. En

consecuencia, existe un ángulo de 30º a 40º entre los ejes del cuello femoral (FN) y el acetábulo (A), como se

ilustra en la Figura 2-25 a. Además, la parte superior del acetábulo cubre lateralmente la cabeza femoral debido

al ángulo de 30º a 40º formado entre la inclinación horizontal e inferior lateral del acetábulo.

La Figura 2-25 b muestra el ángulo de Wiberg, que es de unos 30º y está formado por la intersección de una

lı́nea imaginaria vertical que atraviesa el centro de la cabeza femoral, y una lı́nea imaginaria oblicua formada por

el centro de la cabeza femoral hasta los márgenes óseos del acetábulo [17, 9, 10, 89, 13, 91, 116].
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Figura 2-25: Relaciones angulares en la cadera [9, 10].

El ángulo formado en el plano frontal entre el cuello femoral y el eje del fémur se conoce como ángulo de

cuello a eje. En los recién nacidos, el ángulo de cuello a eje es de unos 150º, que disminuye gradualmente con la

edad hasta alcanzar el valor de 135º a una edad adulta. Si el ángulo de cuello a eje es inferior a 135º, la condición

se conoce como coxa vara y si supera los 135º se conoce como coxa valga, como se ilustra en la Figura 2-26. Dado

que el sistema trabecular de la cadera es un sistema resultante de la unión de los sistemas desde el hueso pélvico

y la cabeza femoral, cualquier desviación del cuello femoral altera la distribución del esfuerzo en la cadera como

consecuencia de la disposición anormal de los sistemas trabeculares [17, 9, 10, 89, 13, 91, 116].
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Figura 2-26: Ángulo de cuello al eje [9].

El ángulo de anteversión, está formado por la proyección del eje longitudinal del cuello femoral y el eje trans-

versal de los cóndilos femorales. Este ángulo está dirigido medial y anterior, y promedia alrededor de 7.5º en

adultos, como se muestra en la Figura 2-27.

Si el ángulo de anteversión es mayor que el promedio, se descubre una porción de la cabeza femoral que da

lugar a una tendencia a la rotación interna de la pierna durante la marcha, para mantener la cabeza femoral dentro

de la cavidad acetabular. Si el ángulo de anteversión es menor, la articulación de la cadera tiene una propensión

a rotar externamente más fácilmente de lo normal durante la marcha. Esta condición se conoce como cadera

retrovertida [17, 9, 10, 89, 13, 91, 116].
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Figura 2-27: Ángulo de anteversión del fémur [9, 13].

2.6.1. Ejes de movimiento.

Como se mencionó anteriormente, la dirección del cuello femoral al plano horizontal y al plano frontal, son

muy importantes para la estabilidad y el movimiento de la cadera. Además de las relaciones angulares entre la

cabeza femoral con el acetábulo y el cuello femoral con el eje longitudinal, es importante mencionar los ejes del

fémur alrededor del eje vertical y los ejes de rotación de la cadera en la que se realizan todos los movimientos.

Ejes femorales.

Cuando el cuerpo está en posición vertical, hay un eje vertical natural desde el cual pueden localizarse los ejes

anatómicos y mecánicos del fémur. El eje anatómico del fémur, es la lı́nea imaginaria que corre longitudinalmente

desde la parte distal a la parte proximal desde el centro de los cóndilos y el trocánter mayor, con un ángulo de 6º

aproximadamente con respecto al eje vertical. El eje anatómico es también una referencia para medir el ángulo de
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inclinación del cuello femoral [17, 9, 10, 89, 13, 91, 116].

El eje mecánico tiene el mismo origen que el eje anatómico, pero se dirige al centro geométrico de rotación de

la cabeza femoral con un ángulo de 3º aproximadamente desde el eje vertical, como se muestra en la Figura 2-28.

Figura 2-28: Eje vertical [9, 13].

Ejes de rotación.

La cadera tiene tres ejes de rotación que se intersectan en el centro geométrico de rotación de la cabeza femoral,

como se muestra en la Figura 2-29. Los tres ejes están relacionados con diferentes movimientos de la cadera. El

eje transversal, está formado por un plano frontal y un plano horizontal, y es el eje de flexión y extensión; el eje

sagital, está formado por un plano sagital y un plano horizontal, y es el eje para los movimientos de aducción
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y abducción; el eje vertical, que coincide con el eje longitudinal de la pierna cuando la cadera está en posición

neutral, está formado por un plano sagital y un plano frontal, y es el eje de referencia para los movimientos de

rotación interna y externa [17, 9, 10, 89, 13, 91, 116].

Figura 2-29: Ejes rotacionales [9].

2.6.2. Centro de rotación.

La cadera humana se suele considerar como una articulación esférica, con el centro de rotación definido como

el centro de la articulación de la cadera. La ubicación del centro de rotación de la articulación de la cadera, es

esencial en las cirugı́as reconstructivas con el fin de encontrar el brazo de palanca óptimo para el músculo del

glúteo medio [115, 117, 118].

La Figura 2-30 muestra los sistemas de coordenadas pélvicas y femorales, y también el sistema de coordenadas

conjuntas para la articulación de la cadera.
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Figura 2-30: Sistema coordenado y centro de rotación de la cadera [9].

2.6.3. Movimiento de la cadera.

El movimiento de la cadera tiene lugar en todos los planos anatómicos. El movimiento de flexión-extensión

tiene lugar en el plano sagital; abducción-aducción tiene lugar en el plano frontal, mientras que la rotación interna-

externa se produce en el plano transversal [17, 9, 10, 89, 13, 91, 116].

- Flexión-Extensión.

La flexión de la cadera está limitada por el contacto del muslo con la pared abdominal, con un rango de

aproximadamente 0º a 140º. En extensión, el rango de movimiento es mucho menor, entre 0º y 30º, como se

ilustra en la Figura 2-31 [17, 9, 10, 89, 13, 91, 116].
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Figura 2-31: Movimiento de flexión y extensión [17, 9].

- Abducción-Aducción.

El rango de abducción es normalmente de 0º a 30º cuando el cuerpo está en posición neutral, pero cuando la

cadera está parcialmente flexionada, la cadera puede alcanzar cerca de 90º de abducción. La aducción tiene un

rango de 0º a 25º, que está limitado por el contacto con la extremidad opuesta, como se ilustra en la Figura 2-32

[17, 9, 10, 89, 13, 91, 116].
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Figura 2-32: Movimiento de aducción y abducción [17, 9].

- Rotación.

Con la cadera en posición neutral, la rotación interna y externa implica mover toda la extremidad inferior,

incluyendo el pie a través de unos 50º, como se muestra en la Figura 2-33. Si la cadera está flexionada, el rango

de movimiento aumenta, alcanzando 90º (60º de rotación externa y 30º de rotación interna) [17, 9, 10, 89, 13, 91,

116].
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Figura 2-33: Movimiento de rotación interno y externo [17, 9].





Capı́tulo 3

Fundamento Teórico

3.1. Método de Elemento Finito

El MEF es una técnica de análisis en ingenierı́a muy poderosa que ha tenido un gran crecimiento en los últi-

mos años. Gracias al gran avance de las computadoras, con capacidades y velocidades de procesamiento cada

vez mayores, ası́ como a la disponibilidad de paquetes comerciales amigables, el MEF se ha convertido en una

herramienta importante en la industria moderna con un gran número de aplicaciones [18].

La solución de problemas continuos por MEF, sigue un proceso ordenado. Los pasos utilizados en este proceso

se describen a continuación:

3.1.1. Discretización del continuo

El dominio total del problema es dividido en subdominios simples llamados elementos, como se muestra en la

Figura 3-1. En los problemas de dos dimensiones, el dominio total es dividido en triángulos o paralelogramos de

lados rectos, o bien en triángulos o cuadriláteros de lados curvos. Con elementos de lados rectos se puede lograr

una buena aproximación del dominio con una discretización fina; sin embargo, con elementos de lados curvos la

aproximación del dominio es mejor. En problemas de tres dimensiones el dominio es discretizado con elementos

en forma de tetraedros, cubos o elementos con superficies curvas. Algunos de estos elementos se muestran en la

Figura 3-2. Los puntos marcados en cada tipo de elemento se llaman “nodos” [18].

55
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Figura 3-1: Discretización del continuo en elementos [18].

3.1.2. Funciones de forma

Para cada elemento se selecciona una aproximación de la función buscada. Para problemas unidimensionales

las funciones de forma Ne (x) son polinomios de primero, segundo y tercer orden. Para problemas en dos dimen-

siones, las funciones de forma Ne (x,y) son polinomios lineales, cuadráticos o de orden mayor. La función por

aproximación u(x,y), puede expresarse a través de las variables nodales del elemento mediante una combinación

lineal de las funciones de forma con las variables nodales como coeficientes. Si sólo los valores de la función en

los nodos, u(e)i , son tomados como las variables, la función para el elemento bidimensional e con n nodos tienen

la forma:

u(e)(x,y) =
n

∑
i=1

u(e)i N(e)
i (x,y) (3-1)

donde n es el número de nodos en el elemento [18].
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Figura 3-2: Algunos tipos comunes de elementos [18].

3.1.3. Ensamble y solución

El MEF trabaja con la función variacional del problema, esto es, una expresión matemáticamente equivalente

a la ecuación diferencial que gobierna el problema. Sustituyendo la expresión (3-1) en la formulación variacional,

obtenemos un sistema lineal de ecuaciones de la forma:

[Ke]{u}e = {b}e

para el elemento e.

Considerando la contribución de cada uno de los elementos en que se ha dividido el dominio original, se

obtiene el sistema global de ecuaciones:

[K]{u}= {b} (3-2)
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donde [K] es llamada la matriz de rigidez y {b} vector de fuerzas; el vector {u} son las variables nodales y

contienen el valor de la función en los puntos nodales (temperaturas, desplazamientos, etc.). Una vez aplicadas

las condiciones de frontera, se puede resolver la expresión (3-2) para obtener la solución aproximada de u(x,y) en

los puntos nodales [18].

Como se observa, los pasos utilizados en este proceso son pocos si se tiene el apoyo de un paquete compu-

tacional, pero no es tan sencilla la discretización, aplicación de cargas y condiciones de frontera, al momento de

trabajar en tres dimensiones y sobre todo con superficies irregulares, y con materiales que no son isotrópicos. Las

predicciones numéricas que se pueden obtener mediante el MEF, se pueden utilizar para realizar diversos análisis

de ingenierı́a y con ello visualizar el comportamiento de un elemento antes de ponerlo en marcha [18, 119].

3.2. Tipos de Materiales.

Los materiales se clasifican en cinco grupos: metales, cerámicos, polı́meros, semiconductores y materiales

compuestos. Los materiales de cada uno de estos grupos poseen estructuras y propiedades distintas [120].

Los propiedades de los materiales se clasifican en mecánicas, térmicas, ópticas y quı́micas. Con respecto a su

estructura, las caracterı́sticas de estos materiales se pueden dividir en cinco clases: homogéneos, heterogéneos,

isotrópicos, ortotrópicos y anisotrópicos [120, 21, 20].

En un cuerpo homogéneo, las propiedades del material son constantes en cualquier punto y en cualquier di-

rección, es decir, las propiedades del material no están en función de la posición del cuerpo en una dirección en

particular. Si las propiedades del material cambian de un punto a otro en la misma dirección, entonces el material

es heterogéneo, es decir, las propiedades están en función de la posición en el cuerpo [21, 20].

3.2.1. Materiales Isotrópicos.

Un material es isotrópico, si sus propiedades mecánicas y térmicas son las mismas en todas las direcciones.

Muchos de los metales y los polı́meros que usamos cotidianamente pueden clasificarse como materiales isotrópi-
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cos [20, 21, 19].

Los materiales isotrópicos pueden tener estructuras microscópicas homogéneas o heterogéneas. Un cuerpo

isotrópico homogéneo tendrá todos los planos de simetrı́a de las propiedades del material en cualquier punto, por

ejemplo, el módulo de Young del material será el mismo en cualquier punto y en cualquier dirección. Un cuerpo

isotrópico heterogéneo, es aquel que tendrá todos los planos de simetrı́a de las propiedades del material en un

punto dado, pero cualquier propiedad del material tendrá diferente valor en cualquier otro punto, sin embargo, en

ese otro punto las propiedades del material tendrán el mismo valor en cualquier dirección. Por ejemplo, el acero

muestra un comportamiento isotrópico, aunque su estructura microscópica no es homogénea [20, 21, 19].

3.2.2. Materiales Ortotrópicos.

Un material es ortotrópico cuando sus propiedades mecánicas o térmicas son únicas e independientes en tres

direcciones perpendiculares entre sı́. Un material ortotrópico, tendrá tres diferentes propiedades del material en

las direcciones X, Y, Z. Por ejemplo, el módulo de Young se tendrá que definir en tres direcciones: Ex, Ey, Ez. Por

lo tanto, los planos XY, YZ y ZX deben formar los planos de simetrı́a de las propiedades del material. Un material

ortotrópico también puede ser homogéneo o heterogéneo. En un cuerpo ortotrópico homogéneo, las propiedades

del material en una dirección particular serán las mismas en todos los puntos dentro del cuerpo, mientras que en

un cuerpo ortotrópico heterogéneo, las propiedades del material en una dirección particular serán diferentes en

cualquier otro punto del material en el cuerpo [20, 21, 19].

Algunos ejemplos de materiales ortotrópicos son: la madera, muchos cristales y los metales laminados.Por

ejemplo, las propiedades mecánicas de la madera en un punto, se describen en las direcciones longitudinal, radial

y tangencial. El eje longitudinal (1) es paralelo a la dirección del grano (fibra), el eje radial (2) sigue la dirección

de los anillos de crecimiento y el eje tangencial (3) es tangente a los anillos de crecimiento (observar Figura 3-3)

[20, 21, 19].
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Figura 3-3: Ejemplo de material ortotrópico: la madera [19].

3.2.3. Materiales Anisotrópicos.

En un cuerpo anisotrópico las propiedades del material van a ser diferentes en todas la direcciones en cualquier

punto, es decir, no hay planos de simetrı́a de las propiedades del material en cualquier punto dentro del cuerpo.

En otras palabras las propiedades del material son función de la dirección en un punto determinado. Por lo tanto

en un cuerpo anisotrópico homogéneo, las propiedades del material en una dirección particular serán iguales en

cualquier otro punto en la misma dirección. Mientras que en un cuerpo anisotrópico heterogéneo, las propiedades

del material en una dirección particular, serán diferentes en cualquier otro punto en la misma dirección. Algunos

tipos de madera y los materiales compuestos son ejemplos de estos materiales [20, 21, 19].

3.3. Comportamiento mecánico de un material Isotrópico, Ortotrópico y Anisotrópico.

Las diferencias en el comportamiento mecánico de un material isotrópico , ortotrópico y anisotrópico, se mues-

tran en la Figura 3-4. Un esfuerzo de tensión en una probeta de un material isotrópico, causará una elongación en

la dirección donde se aplicó la carga, ası́ mismo, un esfuerzo cortante provocará una deformación por cizalladura

[20, 21].
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Figura 3-4: Comportamiento mecánico de varios metales: (a) Isotrópicos, (b) Ortotrópicos, (c) Anisotrópicos [20, 21].

En el caso de un material ortotrópico, se observará el mismo comportamiento si se aplica la carga en una de

las direcciones principales: x, y, z (ver Figura 3-3), aunque la deformación en esa dirección principal es diferente

de la que se producirı́a si la carga se coloca en la otra dirección principal para el mismo esfuerzo normal, esto nos

dice que el material posee diferentes módulos de Young en las principales direcciones, además, el material pre-

sentará diferentes relaciones de Poisson, de manera que las contracciones pueden ser mayores o menores para una

dirección principal que la otra. En un material ortotrópico, los esfuerzos cortantes provocarán deformaciones por

cizalladura, pero su magnitud será independiente de los distintos valores del módulo de Young y de las relaciones

de Poisson que el material posee [20, 21].

En los materiales anisotrópicos, la aplicación de una carga normal provocará una extensión en la dirección

del esfuerzo normal, una contracción en la dirección perpendicular a la carga y además, provocará una deforma-

ción por cizalladura, este efecto se conoce en inglés como extension shear coupling y no aparece en materiales

isotrópicos, aunque si aparece en los materiales ortotrópicos cuando se les aplican cargas en las direcciones que

no son principales [20, 21].
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3.4. Métodos de Análisis.

Actualmente se sabe mucho más acerca de varios tipos de fallas, debido en gran medida a la mejora de las

pruebas y las técnicas de medición. Las fallas dependen del material en cuestión de su resistencia a la compre-

sión, a la tensión y al cortante. También, dependen del tipo de carga ya sea estática o dinámica, asimismo, de la

presencia o ausencia de grietas en el material [22, 23].

Es importante definir con cuidado lo que se quiere decir con falla. Una pieza falla si cede y se distorsiona

lo suficiente como para no funcionar adecuadamente. Una pieza también falla cuando se fractura y se parte.

Cualquiera de estas condiciones es una falla, pero los mecanismos que las causan llegan a ser muy diferentes.

Sólo los materiales dúctiles pueden ceder de manera significativa antes de fracturarse. Los materiales frágiles

se fracturan sin cambiar su forma drásticamente. Las curvas de esfuerzo-deformación de cada tipo de material

reflejan tal diferencia, como se observa en la Figura 3-5 y 3-6 [22, 23].

Figura 3-5: Curvas de ingenierı́a y de σ -ε unitaria reales para materiales dúctiles: (a) Acero al bajo carbono; (b) Acero recocido al
alto carbono [22, 23].

Otro factor relevante en las fallas es el tipo de carga, ya sea estática o dinámica. Las cargas estáticas se aplican

lentamente y, en esencia, permanecen constantes en el tiempo. Las cargas dinámicas se aplican repentinamente

(cargas de impacto) o con variaciones cı́clicas en el tiempo (cargas de fatiga), o ambas. Los mecanismos de falla

son muy diferentes en cada caso [22, 23].
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Figura 3-6: Curva de σ -ε de un material frágil [22, 23].

3.4.1. Ensayo a tensión de un material.

En una prueba a tensión de un material dúctil realizado en laboratorio, Figura 3-7, existen seis magnitudes que

cuando inicia la fluencia se alcanzan simultáneamente, tomando cada una de ellas los siguientes valores:

1. El esfuerzo principal alcanza el lı́mite de fluencia a tensión del material. Este esfuerzo principal es máximo,

pues las otras dos son nulas:

σ = σy (3-3)

2. El esfuerzo cortante máximo toma el valor de:

τmax =
σy

2
(3-4)

3. La deformación longitudinal unitaria máxima alcanza el valor:

εy =
σy

E
(3-5)

4. La energı́a de deformación absorbida por unidad de volumen es:
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Wy =
1
2

σy εy =
σ2

y

2E
(3-6)

5. La energı́a de distorsión (la energı́a debida al cambio de forma) absorbida por unidad de volumen es:

Wd =
1+υ

3E
σ

2
y =

σ2
y

6G
(3-7)

6. El esfuerzo tangente octaédrico alcanza el siguiente valor:

τ0 =

√
2

3
σy = 0,47σy (3-8)

Estas seis magnitudes alcanzan los valores indicados simultáneamente en el ensayo a tensión, que originan en

el material un estado a tensión simple. Pero si el estado a tensión es en dos o tres direcciones, estos seis valores no

se alcanzarán simultáneamente. Por lo que, surge la necesidad de establecer si alguna de estas magnitudes puede

considerarse limitativa de las cargas que actúan sobre una pieza de material elástico, para que no se produzcan en

la misma, deformaciones plásticas [22, 23].

Figura 3-7: Prueba uniaxial a tensión: a) Diagrama Esfuerzo (σ )-Deformación (ε) y b) Representación en el cı́rculo de Mohr [22, 23].

3.4.2. Teorı́a de la energı́a de distorsión máxima (von Mises).

La teorı́a de distorsión máxima de von Mises, establece que la fluencia inicia cuando la densidad e energı́a

de distorsión en un punto, es igual a la densidad de energı́a de distorsión de una prueba uniaxial en tensión

o compresión (Ec. (3-7)). La densidad de energı́a de distorsión es la asociada al cambio de forma del medio

continuo. La densidad de energı́a total de deformación W0, dada en la Ec.(3-9) puede separarse en dos partes: una

que produce un cambio volumétrico Wυ y la otra que produce distorsión Wd .
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W0 =
1

2E
[σ2

1 +σ
2
2 +σ

2
3 −2υ(σ1σ2 +σ1σ3 +σ2σ3)]> 0 (3-9)

Manipulando algebráicamente la Ec. (3-9), se tiene:

W0 =
(σ1 +σ2 +σ3)

2

18K
+

(σ1 −σ2)
2 +(σ2 −σ3)

2 +(σ3 −σ1)
2

12G
(3-10)

donde el módulo K está definido como K = E/[3(1−2υ)]. Bajo un estado de esfuerzo uniaxial, la densidad de

energı́a de distorsión está definida por la Ec. (3-7), por lo que, para un estado de esfuerzos multiaxial, el criterio

de la densidad de energı́a de distorsión establece que la fluencia inicia cuando la densidad energı́a de distorsión

Wd dada en la Ec. (3-10), es igual a σ2
y /6G. El criterio de la densidad de energı́a de distorsión puede expresarse

en términos del segundo invariante de esfuerzos I2 (observar [23]) como:

Wd =
1

2G
I2 (3-11)

donde

I2 =
1
6
[(σ1 −σ2)

2 +(σ2 −σ3)
2 +(σ3 −σ1)

2]

Igualando la Ec. 3-11 y la Ec. 3-7, se tiene

f (σ) =
1
6
[(σ1 −σ2)

2 +(σ2 −σ3)
2 +(σ3 −σ1)

2]− 1
3

σ
2
y (3-12)

La expresión obtenida del criterio de von Mises en la Ec. 3-12, indica que la superficie de plastificación es un

cilindro en revolución, cuyo eje es la trisectriz σ1 = σ2 = σ3 (Observar Figura 3-8) [22].
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Figura 3-8: Superficie de fluencia de von Mises, f = 0 [22].

Una forma más compacta del criterio de von Mises en la Ec. 3-12 es:

f (σ) = σ
2
e −σ

2
y = 0 (3-13)

donde el esfuerzo efectivo es:

σe =

√
1
2
[(σ1 −σ2)2 +(σ2 −σ3)2 +(σ3 −σ1)2] (3-14)

Tras el desarrollo matemático correspondiente, esto da como resultado una tensión uniaxial equivalente σe,

que al tratarse de un material dúctil, debe ser menor que σy para que no se produzca el fallo:

σe =

√
1
2
[(σ1 −σ2)2 +(σ2 −σ3)2 +(σ3 −σ1)2]< σy

En el diagrama σ1 −σ2 para estados tensionales biaxiales (σ3 = 0), las combinaciones de “no fallo” quedan

dentro de una elipse (ver Figura (3-9)); es decir, según la teorı́a de la energı́a de distorsión máxima cualquier

estado tensional σ1 −σ2 que quede fuera de la elipse o sobre ella, produce el fallo.

En las lı́neas discontinuas se muestra el hexágono correspondiente a la teorı́a del esfuerzo cortante máximo. Si

bien, la teorı́a de Tresca es ligeramente más conservadora que la de von Mises (ya que un punto entre el hexágono

y la elipse implica fallo según Tresca y no fallo según von Mises), se emplea más la teorı́a de von Mises porque

se ha comprobado experimentalmente que se ajusta mejor a la realidad y porque su expresión matemática es más

sencilla, al consistir en una sola ecuación [22, 23].
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Otro punto importante de comparación entre la teorı́a de falla de Tresca y von Mises (ver Figura 3-9), es que

la primera, esta mas apegada a la seguridad, es decir, al momento de calcular el factor o coeficiente de seguridad,

se obtienen resultados mas pequeños que con von Mises, lo que genera que el elemento en estudio trabaje en una

zona mas segura [22, 23].

Figura 3-9: Representación de la teorı́a de fallo de von Mises en el diagrama σ1 −σ2 (para estados tensionales biaxiales). También
se observa la comparación con la teorı́a de falla de Tresca [22].

3.4.3. Cı́rculo de Mohr.

El cı́rculo usado para obtener algunas de las ecuaciones básicas relativas a la transformación de un esfuerzo

plano, lo introdujo el ingeniero alemán Otto Mohr (1835-1918), por lo que se conoce como cı́rculo de Mohr para

esfuerzo plano. Este método, se basa en consideraciones geométricas simples y no requiere el uso de ecuaciones

especializadas. Aunque fue diseñado para obtener soluciones gráficas, se puede aplicar muy bien empleando una

calculadora [23].
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El cı́rculos de Mohr ha probado exhaustivamente ser un buen medio para solucionar de forma gráfica, ası́ como

para obtener los esfuerzos principales para el caso del esfuerzo plano. Muchos libros de texto sobre diseño de

máquinas presentan el método de cı́rculos de Mohr como una técnica de solución primordial para la determi-

nación de los esfuerzos principales. Antes de la llegada de las calculadoras programables y las computadoras, el

método gráfico de Mohr era un recurso razonable y práctico para resolver distintos problemas. Sin embargo, ahora

resulta más práctico obtener numéricamente los esfuerzos principales. No obstante, se presenta el método gráfico

por varios motivos. Puede servir como una verificación rápida de una solución numérica y también es útil para

obtener una presentación visual del estado del esfuerzo en un punto determinado [23].

Las ecuaciones que se utilizan para obtener los esfuerzos principales en el plano utilizando el Cı́rculo de Mohr

son las siguientes:

Esfuerzo promedio (σprom):

σprom =
σx +σy

2
(3-15)

Radio del Cı́rculo de Mohr (R):

R =

√
(

σx +σy

2
)2 + τ2

xy (3-16)

Ángulo de orientación del plano (θp):

tan 2θp =
2τxy

σx −σy
(3-17)

Esfuerzo principal máximo (σmax):

σmax =
σx +σy

2
+

√
(

σx +σy

2
)2 + τ2

xy (3-18)

Esfuerzo principal mı́nimo (σmin):

σmin =
σx +σy

2
−
√

(
σx +σy

2
)2 + τ2

xy (3-19)

Esfuerzo cortante máximo (τmax):
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τmax =

√
(

σx +σy

2
)2 + τ2

xy (3-20)

Para el desarrollo de la gráfica, considere un elemento cuadrado de un material sometido a esfuerzo plano Fi-

gura 3-10 (a), y sean σx, σy y τxy las componentes del esfuerzo ejercido sobre el elemento. Dibuje un punto X de

coordenas σx y – τxy, y un punto Y de coordenadas σy y + τxy (Figura 3-10 (b)). Si τxy es positivo, como se supone

en la Figura 3-10 (a), el punto X está situado debajo del eje σ y el punto Y encima, como se muestra en la Figura

3-10 (b). Si τxy es negativo, X se sitúa encima del eje σ y Y debajo. Uniendo X y Y mediante una lı́nea recta, se

define el punto C de intersección de la lı́nea XY con el eje σ , y se dibuja el cı́rculo de centro en C y diámetro

XY. Al observar que la abscisa de C y el radio del cı́rculo son respectivamente iguales a las cantidades σprom y R

definidas por las ecuaciones (3-15 y 3-16), se concluye que el cı́rculo obtenido es el cı́rculo de Mohr para esfuerzo

plano. Ası́, las abscisas de los puntos A y B, en donde el cı́rculo interseca el eje σ , representan respectivamente

los esfuerzos principales σmax(3-18) y σmin(3-19) en el punto considerado [23].

Figura 3-10: (a) Elemento cuadrado sometido a un esfuerzo plano, (b) Circulo de Mohr [23].

Se nota también que como tan(XCA) = 2τxy/(σx −σy), el ángulo XCA es igual en magnitud a uno de los

ángulos 2θp que satisfacen las ecuaciones (3-17). Ası́, el ángulo θp que define la Figura 3-10 (a) la orientación

del plano principal correspondiente al punto A en la Figura 3-10 (b), puede obtenerse dividiendo entre la mitad el

ángulo XCA medido en el cı́rculo de Mohr. Observe además que, si σx > σy y τxy > 0 como en el caso considerado
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aquı́, la rotación que trae CX a CA es en sentido contrario a las agujas del reloj. Pero en ese caso el ángulo θp

obtenido de la ecuación (3-17), el cual define la dirección de la normal Oa al plano principal, es positivo; por ello

la rotación que trae Ox a Oa es también en sentido contrario al de las agujas del reloj. Se concluye que los sentidos

de rotación en ambas partes de la Figura 3-10 son los mismos. Si se requiere un giro 2θp para llevar CX a CA en

el cı́rculo Mohr, una rotación en sentido contrario al de las agujas del reloj θp llevará Ox a Oa en la Figura 3-10 (a).

Los cı́rculos de Mohr también funcionan para el caso de esfuerzos tridimensionales, aunque no hay un método

de construcción gráfica para crearlos directamente a partir de los datos del esfuerzo aplicado, excepto en el caso

especial donde uno de los esfuerzos principales coincide con un eje del sistema de coordenadas xyz seleccionado,

es decir, donde un plano es el plano del esfuerzo principal.

Analizando las teorı́as de fallas descritas en este capitulo, podemos observar que la teorı́a de la energı́a distor-

sión aunque es menos segura que la de Tresca, es la mas utilizada y su ecuación es mas sencilla, por lo tanto, fue

la teorı́a seleccionada para realizar los estudios de los distintos implantes evaluados en este trabajo, realizando

principalmente los análisis de esfuerzos y deformaciones equivalentes de von Mises.



Capı́tulo 4

Diseño y simulación de las prótesis de cadera

4.1. Introducción.

El reemplazo total de cadera (RTC) es la cirugı́a más utilizada para restaurar la funcionalidad de una arti-

culación dañada por enfermedades degenerativas o por daño mecánico [27, 25, 28, 29]. Uno de los problemas

principales que reduce la longevidad de los implantes es el aflojamiento aséptico [25, 26]. Este problema es

causado por distintos factores, como el efecto de “stress shielding”, por micromovimientos y por partı́culas de

desgaste en la interfaz hueso-implante. Numerosos estudios se han llevado a cabo para desarrollar un biomaterial

con caracterı́sticas óptimas para poder corregir esta problema [25, 34, 35, 26, 52, 44], ası́ como también, sean rea-

lizado varios análisis para optimizar los diseños de los implantes de cadera utilizando los materiales más comunes

(SS316L, CoCrMo y Ti6Al4V) [25, 34, 26, 121, 122, 123].

Los materiales y la geometrı́a de un implante tienen un impacto directo en la funcionalidad y la longevidad

de una prótesis de cadera. El diseño del perfil y el área de la sección transversal tienen un impacto directo en

la distribución de los esfuerzos y las deformaciones que se generan en la interacción hueso femoral- implante

de cadera [44]. Este trabajo tiene como objetivo establecer una base estandarizada para la comparación entre las

prótesis de cadera más comunes encontrados en la literatura, mediante la obtención de información de los implan-

tes utilizados comúnmente en el RTC (analizando las dimensiones del perfil y del área de sección transversal) y

analizarlos a través de cargas que se generan en actividades cotidianas, como bajar escaleras, pararse en un pie,

caminata normal, etc. Ası́ como también, se presenta una base para evaluar los esfuerzos y su comportamiento a

la deformación por medio del MEF.

71
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Este trabajo ofrece un apoyo para los ingenieros y cirujanos para comparar y seleccionar los mejores implantes

en términos de las actividades de cada paciente. Y finalmente, proponer un implante hı́brido basado en los mejores

resultados de cada prótesis de cadera a través de las cargas generadas en las actividades diarias.

4.2. Metodologı́a.

Comparar entre los implantes reportados en la literatura es un gran desafı́o [31]; presentan diferentes condicio-

nes de frontera, materiales, distintas cargas, distintos ángulos de aplicación de la fuerza y deferentes condiciones

de mallado. Es necesario crear una base común y estandarizada para fines de comparación. La metodologı́a se-

guida para evaluar, comparar y validar los implantes de cadera utilizados para generar la base comparativa y la

prótesis de la propuesta hı́brida se presenta en la Figura 4-1. Se divide en tres etapas. En la Etapa 1. Proceso de

Identificación y de Validación, en esta etapa se realiza una búsqueda de los implantes de cadera que se encuentran

en la literatura y se elige el implante más adecuado para replicar sus resultados y realizar la validación de las

condiciones de frontera. En la Etapa 2. Proceso de Diseño y Análisis, todos los implantes de cadera identificados,

se diseñaron, parametrizaron y evaluaron utilizando una base común (las condiciones de frontera seleccionadas

en la Etapa de Identificación y Validación del implante de cadera). Finalmente, en la Etapa 3. Proceso del Diseño

Hı́brido, se propone un implante de cadera hı́brido basado en los resultados obtenidos en las etapas uno y dos y se

evalúa de acuerdo con las condiciones de frontera descritas en estas etapas y finalmente se compara los resultados

de las simulaciones de elemento finito mediante los análisis de esfuerzo y deformación equivalente de von Mises

con todas las prótesis de cadera utilizadas en este trabajo, para observar las ventajas y desventajas de la nueva

propuesta.
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Figura 4-1: Metodologı́a de evaluación para establecer una base común para la comparación de implantes de cadera y generar la
propuesta de diseño de una prótesis hı́brida. Se divide en tres etapas: Etapa 1. Proceso de Identificación y Validación, Etapa 2. Proceso
de Diseño y Análisis, Etapa 3. Proceso del Diseño Hı́brido [24].
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4.3. Etapa 1: Proceso de Identificación y Validación.

4.3.1. Identificación.

En esta etapa se consultaron varias revistas y bases de datos como: ScienceDirect, PubMed, Springer, Scopus,

Elsevier, etc. Para realizar la búsqueda, se utilizaron palabras clave como se muestra a continuación: implantes de

cadera, optimización de implantes de cadera, diseño de implante de cadera, implante compuesto de cadera, “stress

shielding”. Como resultado de la búsqueda, se identificaron y presentaron en la Tabla 1 diferentes geometrı́as de

implantes de cadera, condiciones de frontera, las cargas y sus ángulos de aplicación, los materiales comúnmente

utilizados y los parámetros de mallado en el proceso de RTC. Además, se seleccionó un implante de cadera

(Exeter) presentado por Bouguerara et. al. [52] para realizar la validación, la cual se explica en el siguiente

apartado.

Una vez que se identificaron los implantes de cadera en la Tabla 4-1, se obtuvieron las áreas de sección trans-

versal más utilizadas (circular, elipse, ovalada y trapezoidal), y la mayorı́a de las dimensiones (offset, longitud del

cuello, longitud del implante, dimensiones de las secciones transversales, radios de la parte medial y lateral del

implante, ángulo de cuello) necesarias para replicar una prótesis de cadera (dibujo y parametrización).

4.3.2. Selección del implante a validar.

Posteriormente, se eligió un implante de cadera representativo de todas las prótesis que se presentan en la Tabla

4-1. El implante elegido para realizar la validación de las condiciones de frontera fue el que presentó Bouguerara

et. al. [52], esto debido a que el ensamble que utilizó en sus análisis es más sencillo a comparación de otros

trabajos, ya que utiliza un bloque de concreto para fijar el implante de cadera en lugar de utilizar la geometrı́a

compleja del fémur (que serı́a lo más recomendable para obtener un resultado más real del comportamiento de los

implantes y su interacción con el fémur). Aunque en este trabajo, lo que se buscó fue analizar el comportamiento

de los implantes al aplicarle distintas cargas y no el comportamiento en la interacción que se da entre el implante

y el fémur. En el trabajo de Bouguerara et. al. [52] se estudiaron 3 implantes: Exeter, Omnifit y un diseño no

comercial de material compuesto; de estos implantes se seleccionó el Exeter para la validación. Este implante

presenta la información más completa para su análisis, como son las dimensiones geométricas, validación previa

mediante trabajo experimental y una geometrı́a más sencilla de reproducir [52, 124], ya que los otros implantes

(Omnifit y la Prótesis de compuesto), en uno de ellos, lo tuvieron que diseñar mediante ingenierı́a inversa al ser
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una geometrı́a compleja (Omnifit) y en el otro, al ser un diseño nuevo (Prótesis de compuesto), se omitió la infor-

mación de sus dimensiones y sus caracterı́sticas.
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añ
o

Im
pl

an
te

s

C
on

di
ci

on
es

de
fr

on
te

ra

Fu
er

za
E

m
po

tr
am

ie
nt

o
Ti

po
de

co
nt

ac
to

s

M
al

la

Ti
po

de
el

e-

m
en

to

N
úm
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eñ
o

ba
sa

do
co

n

O
sh

ko
ur

et

al
.2

01
4

[2
5]

3
K

N
a

un
án

gu
lo

de
20

◦

Z
on

a
di

st
al

de
l

hu
es

o
—

M
et

ál
i-

co
:

C
uñ
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4.3.3. Diseño del implante Exeter.

El implante seleccionado fue the Exeter V40 N◦ 2 (Stryker Corporation, Mahwah, NJ, USA [124]) el cual tiene

una longitud total de 150 mm, 37.5 mm de offset, y una longitud de cuello de 45.8 mm. El perfil del implante

de Exeter, se dibujó y parametrizó en Solidworks 2017. Para dibujar la prótesis de Exeter se generaron diferentes

planos en cuatro lugares especı́ficos del perfil del implante (Figura 4-2 a): en la parte distal, proximal, cuello

y la parte superior del implante (donde se encuentra la cabeza femoral), como referencia para crear el área de

sección transversal. Una vez que se creó el perfil y las áreas de la sección transversal, se utilizó la opción de

recubrimiento de superficies para generar la forma 3D de la prótesis. Finalmente, para evitar errores al momento

de las simulaciones, todas las superficies generadas se unieron mediante la opción “knit surface” de solidworks y

con ello se seleccionó la opción para generar el sólido, para posteriormente importarlo como parasólido (.x t) al

programa de Ansys Workbeanch 2017 para su análisis [25, 26, 52, 51, 124].

Figura 4-2: a) Diseño de la prótesis Exeter, b) Ensamble (bloque y cabeza femoral) y condiciones de frontera, c) Resultados del
esfuerzo máximo de Von Mises obtenidos con la reproducción de la prótesis Exeter.
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4.3.4. Ensamble del bloque y la cabeza femoral en el implante.

Para realizar el ensamble de la prótesis de cadera de Exeter, se generó primeramente un bloque de concreto de

88 x 88 x 80 mm de altura, como el utilizado por Bougherara et. al. [52] (Figura 4-2 b). La selección de este tipo

de ensamble, se baso principalmente en seguir con la misma configuración utilizada en la validación, además, de

que su ensamble es mas sencillo, si lo comparamos con trabajar directamente con la geometrı́a compleja del fémur

(aunque es lo mas recomendable). El bloque se usó para simular la implantación de la prótesis de cadera en el

fémur (simulando un implante sin cemento). Es deseable un contacto suave entre la parte distal del implante y el

bloque de soporte, mientras que, para la sección proximal del implante, la cabeza femoral se ajustó con precisión.

(Figura 4-2 b).

4.3.5. Condiciones de Frontera.

El implante de Exeter se analizó en el paquete ANSYS Workbench 2017 El empotramiento se localizó en la

parte distal de la prótesis y la base del bloque, como lo mencionó Bouguerara et. al. [52]. Los tipos de contacto

entre el bloque-implante y la cabeza femoral-implante (CoCr) se establecieron como: pegado (bonded) y sin

separación (No separation), respectivamente (Figura (4-2 b)). El soporte fijo y los tipos de contacto utilizados en

el análisis, siguen las direcciones del trabajo presentado por Bouguerara et. al. [52], mientras que las propiedades

mecánicas utilizadas en el presente trabajo se describen en la Tabla 4-2.

Cuadro 4-2: Propiedades mecánicas de los implantes y los componentes del ensamble [27, 52, 3, 63, 64].

Material Densidad (gr/cm3) Módulo de

elasticidad

(GPa)

Coeficiente de

Poisson

SS316L 7.95 220 0.3

CoCrMo 8.3 210 0.3

Ti6Al4V 4.419 114 0.3

CoCr 8.3 200 0.3

Concreto 2.3 30 0.18



4.3 Etapa 1: Proceso de Identificación y Validación. 81

La fuerza utilizada en el análisis de la validación, corresponde a una carga de 3 kN y se aplicó en la parte

superior de la cabeza femoral. Esta carga simula el peso de una persona de 75 kg al realizar una caminata normal

(primera actividad en la Tabla 4-3. Se utilizaron elementos tetraedros cuadráticos de 10 nodos para el bloque de

soporte, la cabeza femoral y, para todos los implantes evaluados en este trabajo. Este tipo de elemento se ha utiliza-

do previamente por su capacidad para realizar evaluaciones en sólidos con geometrı́as irregulares, ayudado por los

3 grados de libertad (DOF, siglas en inglés) en su traslación nodal de cada nodo: direcciones x, y, z [25, 52, 44, 37].

Cuadro 4-3: Cargas para diferentes actividades diarias. La carga de 75 kg fue utilizada para la Actividad 1 [25, 52, 81] y 80 kg para
las Actividades 2-6 [42, 134]). Force on the Femoral Head (FFH) corresponde a la resultante de la fuerza de reacción (N) que actúa
en la cabeza femoral.

Número Actividad Ángulo FFH (N)

1 Caminata normal (75 kg) θ1 = 20 3 000

2 Parado en 1 pierna θ1 = 13 1 938.36

3 Caminata normal (80 kg) θ1 = 13 5 242.26

4 Bajar escaleras θ1 = 13 5 015.96

5 Rodilla doblada θ1 = 12 5 503.63

6 Parado en piernas 2-1-2 θ1 = 7 2 757

4.3.6. Mallado y resultados de la validación.

Para definir el tamaño óptimo de malla para los distintos implantes, se realizó un análisis de malla sobre el

implante de Exeter. Esta evaluación se realizó, modificando el tamaño de elemento en una proporción de 0.1 mm,

como se ha presentado anteriormente por Oshkour et. al. y K.N. et. al. [25, 51]. Estos cambios de tamaño se

estuvieron realizando hasta que los resultados obtenidos fueran mı́nimos y estables. Con estos resultados, la malla

fue seleccionada y los resultados fueron comparados con los publicados por Bouguerara et. al. [52], ver Figura

(4-3).
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Figura 4-3: Resultados del análisis de malla entre el tamaño del elemento y sus respectivos resultados del esfuerzo máximo equiva-
lente (Von Mises) del implante de Exeter.

Bouguerara et. al. [52], reportó en su trabajo las caracterı́sticas de su ensamble, menciona que utilizó 240, 272

elementos y 314, 658 nodos, y obtuvo como resultado un esfuerzo equivalente máximo de von Mises de 247.8

MPa. Con el análisis de malla realizado en este trabajo, se observó que al utilizar un tamaño de elemento de 2.4

mm (Figura (4-3) se obtiene como resultado un esfuerzo equivalente máximo de von Mises de 247.52 MPa. Con

este tamaño de elemento, se generaron 181,320 elementos y 259,863 nodos, lo que representó el menor porcentaje

de error de 0.11% cuando se compara con el resultado presentado por Bouguerara et. al. [52].

Con base a los resultados obtenidos en la validación, para la simulación y evaluación de todas las prótesis pre-

sentadas en este trabajo, se utilizó un tamaño de elemento de 2.4 mm con elementos tetraédricos cuadráticos de

10 nodos. También, se utilizaron los materiales de la Tabla 4-2, las cargas de la Tabla 4-3, ası́ como, los elementos

(bloque de concreto y cabeza femoral) y los tipos de contactos descritos en el punto 4.3.5.
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4.4. Etapa 2: Proceso de diseño y análisis.

4.4.1. Diseño y parametrización de las prótesis de cadera.

Todos los perfiles de implantes se dibujaron y parametrizaron en software CAD (Solidworks, 2017). Las die-

ciséis configuraciones de prótesis se evaluaron siguiendo el mismo proceso descrito anteriormente en la sección

4.3.3. Oshkour et. al. [25] y Sabatini et. al. [26] presentaron diferentes prótesis al combinar 3 perfiles distintos con

las áreas transversales más comunes (circular, ovalada, elipse y trapezoidal) en el diseño de los implantes. Con

dicha combinación, obtuvieron 12 diseños diferentes (Tabla (4-4)).
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Cuadro 4-4: Diferentes diseños de prótesis y área de sección transversal con base a la información presentada por Sabatini et. al. y
Oshkour et. al., [26, 25]. Donde P1 significa Perfil 1, P2 significa Perfil 2, y ası́ sucesivamente, ası́ como su correspondiente área de
sección transversal (Circular, Elipse, Oval y Trapezoidal). En la última fila se pueden ver las diferentes vistas de las áreas de sección
transversal en la parte proximal del implante, utilizando el Perfil 1.

Perfil Circular Elipse Ovalado Trapezoidal

P1

P2

P3

P1 vista de sec-

ción transversal

Explicando mas a detalle, lo mencionado en la sección 4.3.3, estos 12 dieños se generaron siguiendo los si-

guientes pasos:
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Paso 1: Primero se dibujaron los perfiles que se muestran en la Figura 4-4 y se parametrizaron.

Figura 4-4: Perfiles del implante de cadera (a) perfil 1, (b) perfil 2, (c) perfil 3 [25, 26].

Paso 2: Se dibujaron cuatro planos en lugares especı́ficos del perfil (parte distal, proximal, cuello y parte supe-

rior del implante donde se coloca la cabeza femoral) como se puede observar en la Figura 4-5.
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Figura 4-5: Localización de los planos en la parte distal, proximal, parte superior del cuello y parte superior del implante.

Paso 3: Se dibujaron las áreas de sección transversal (Figura 4-6) en los planos que se realizaron en el paso 2,

como se puede observar en la Figura 4-7.

Figura 4-6: Áreas de sección transversal (a) circular, (b) elı́ptica, (c) ovalada, (d) trapezoidal [25, 26].
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Figura 4-7: Perfiles con las áreas de sección transversal dibujadas en la parte distal, medial, proximal y parte superior donde ensambla
la cabeza femoral.

Paso 4: Con los perfiles y las áreas de sección transversal dibujadas para cada una de las configuraciones, se

seleccionaron las áreas de sección transversal de los cuatro puntos antes mencionados y se utilizó la opción de

recubrir superficies (Loft surface) para generar el diseño tridimensional de la prótesis (Figura 4-8).

Figura 4-8: Superficie generada del Perfil 1 con área de sección transversal elı́ptica.

Paso 5: Como último paso, con las superficies generadas de las distintas configuraciones, se utilizó la opción

de rellenar superficies (Fill surface) en la parte superior e inferior del implante y finalmente se utilizó la opción
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de coser superficies (Knit surface) para generar el sólido (Figura 4-9).

Figura 4-9: Perfil 1 con área de sección transversal elı́ptica sólida.

Ademas de estas 12 prótesis, también se dibujaron y se parametrizaron las siguientes prótesis: Accolade II

(tamaño II) [43], el implante modular de restauración (stryker) [130] y el diseño publicado por Braileanu et. al.

[37]. Los resultados de los análisis de esfuerzo y deformación equivalente con todos estos diseños, se presentan

en la Tabla 4-5. Por último, la prótesis Exeter [52, 124] seleccionada para validación también se analizó con las

distintas cargas utilizadas en este trabajo, para compararla con los demás diseños.
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4.4.1.1. Análisis de los implantes y sus resultados.

El análisis multiobjetivo de todos los implantes y sus respectivos ensambles se llevó a cabo con apoyo del

MEF utilizando todas las condiciones de frontera mencionadas en la sección 4.3.5 y las condiciones de malla

de la sección 4.3.6. Las diferentes cargas que se muestran en la Tabla 4-3 también se utilizaron para evaluar el

comportamiento de los implantes ante diversas y tı́picas actividades diarias (actividad 1, basada en el peso de

una persona de 75 kg y actividades 2-6 basadas en la peso de una persona de 80 kg), que extendió el rango de

evaluación al no restringirlo a una sola actividad como lo realizado en [25, 26, 52, 33, 37, 43, 51, 125, 132].

Para mantener la similitud entre todos los ensambles (distancia del implante dentro del bloque) de los diferentes

implantes, la distancia entre la parte más alta del ensamble de la cabeza femoral con el implante y la parte su-

perior del bloque fue de 115 mm, como se informó por Bougherara et. al. [52]. Los resultados completos de las

simulaciones se pueden ver en el Tabla 4-5.

4.5. Etapa 3: Proceso de diseño del Implante Hı́brido.

4.5.1. Propuesta del implante hı́brido.

El comportamiento de esfuerzo y deformación a través de las longitud de los implantes tanto en la parte la-

teral como medial, requirieron un estudio profundo para generar la propuesta del implante hı́brido. La tabla 4-5

muestra que la forma trapezoidal es el área de sección transversal más adecuada porque presenta los resultados de

esfuerzo y deformación más bajos (en 4 de 6 actividades). Sin embargo, se puede obtener una optimización del

patrón de la forma del perfil a lo largo de la longitud de los implantes, analizando el comportamiento de esfuerzo

y deformación de distintos puntos independientes a través de la forma del perfil. Para realizar este análisis mas

profundo y con ello poder optimizar el perfil, se crearon y evaluaron varios puntos de referencia (16 puntos en

total, 8 en la parte lateral y 8 en la parte medial) a lo largo de los implantes de la Tabla 4-4, analizando las distintas

cargas mencionadas en este trabajo.

Bajar escaleras (Actividad 4) es la actividad que genera los esfuerzos y deformaciones más altas en el implante

(esto con base a los resultados de la Tabla 4-5), y es por ello que se seleccionó para realizar los análisis de esfuerzo

y deformación en cada uno de los puntos de referencia elegidos, analizando los implantes en su zona medial y
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lateral.

Los resultados de los esfuerzos y deformaciones máximas en cada uno de los puntos elegidos de las distintas

geometrı́as de los implantes, se presentan en el Tabla (5.1) en el capı́tulo de los resultados. En la Tabla (4-6)

se muestra un resumen con los puntos de los implantes que mostraron los resultados más bajos, esto debido al

tamaño de la Tabla (5.1). Esos resultados fueron los que se utilizaron para parametrizar y diseñar la propuesta

hı́brida (perfil y área de la sección transversal) empalmando los tres perfiles utilizados en los diseños de Oshkour

et. al. y Sabatini et. al. [25, 26].
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4.5.2. Diseño de la propuesta del implante.

El análisis multiobjetivo para generar la propuesta del implante hı́brido de cadera, se realizó utilizando 16 pun-

tos de referencia (ocho en el lado medial (M) y ocho en el lado lateral (L)), colocados a ambos lados del implante

de cadera. Los resultados de estos puntos se colocaron en el capı́tulo 5 (Tabla 5.1). Los puntos con los resultados

que mostraron un mejor desempeño se seleccionaron de la Tabla 5.1 (del M1 al M8 y del L1 al L8), y se colocaron

en la Tabla 4-6.

Para establecer la referencia, se crearon cuatro planos que contienen las lı́neas M1-L1, M3-L3, M5-L5 y M7-

L7, alrededor de un ángulo de 35 grados y se alinearon usando los planos de referencia creados en la sección 4.4.1

(Figura 4-5), replicando las vistas presentadas por Sabatini et. al. [26]. Los planos restantes (M2-L2, M4-L4, M6-

L6 y M8-L8) se colocaron a la mitad de la distancia entre los planos mencionados anteriormente. La numeración

de los puntos comienza en la lı́nea de referencia ubicada en la superficie superior del bloque y asciende hasta el

cuello del implante (Figura (4-10 a). Como resultado, se generaron nuevos puntos (Figura 4-10 b) tanto en el lado

medial como en el lateral. El siguiente paso fue colocar los nuevos puntos de referencia en un nuevo modelo (tem-

plate) usando sus coordenadas, perfiles correspondientes y áreas de sección transversal (Tabla 4-6). Finalmente,

se trazo el perfil hı́brido (Figura (4-10 c) vinculando los nuevos puntos de referencia descritos anteriormente.

Esos puntos ayudan en la definición de los radios y ángulos del perfil de la propuesta final del implante hı́brido

para generar el sólido siguiendo los pasos descritos en la Etapa 2. Es importante resaltar que el área de la sección

transversal trapezoidal en todos los puntos de referencia evaluados fue la mejor geometrı́a, lo cual concuerda con

los hallazgos colocados en la Tabla 4-5 y los resultados reportados por Oshkour et al. [25], Sabatini et al. [26] y

C. KN et al. [51].
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Figura 4-10: a) Localización de los 8 puntos en la parte medial y los 8 puntos en la parte lateral del implante (El número de puntos
incrementa hacia arriba en ambos lados del implante, M1 = Medial 1 y L1 = Lateral 1), b) Localización de los puntos que mostraron
los mejores esfuerzos y deformaciones en los diferentes implantes evaluados, donde MX/LX → PX-T, representan el patrón evaluado
en cada uno de los puntos de referencia generados (M1-M8 y L1-L8) y (P1-P3) representan el número de perfil, y la letra representa el
tipo de área de sección transversal (T = Trapezoidal), c) Diseño de la propuesta del implante hı́brido, d) Esfuerzo equivalente máximo
de von Mises con el perfil hı́brido, utilizando la carga de la actividad 4 (Bajar escaleras) y el material de acero inoxidable (SS316L)

4.5.3. Análisis de los implantes con las normas ASTM F2996-13 y la ISO 7206-4:2010

(E).

Otro de los análisis realizados a los distintos implantes evaluados en este trabajo, fue utilizando las condiciones

de frontera y de carga de la norma ASTM F2996-13 y la norma ISO 7206-4:2010 (E) (Observar Figura 4-11).

Inicialmente solo se habı́a utilizado las condiciones de frontera del trabajo seleccionadas para la validación, pero
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debido a que las normas antes mencionadas son las que se utilizan normalmente para realizar el diseño del im-

plante, fueron aplicadas a los distintos diseños y comparado con los resultados de las simulaciones con las cargas

y condiciones de frontera mencionadas en este capı́tulo (los resultados se mencionan en el capı́tulo siguiente).

Figura 4-11: Condiciones de frontera y de carga de la norma ASTM F2996-13 y de la norma ISO 7206-4:2010 (E).



Capı́tulo 5

Resultados.

El diseño y análisis de las prótesis de cadera estudiadas en este trabajo fue un reto. Esto debido la mayorı́a de

los trabajos que se encontraron en la literatura, no publican la información necesaria para poder reproducir los

diseños que presentan. Aun cuando ya se tienen los diseños, es difı́cil comparar entre distintos trabajos, debido

a que se utilizan diferentes condiciones de frontera, distintos parámetros de mallado, ası́ como distintas cargas,

aunado a que se analizan diferentes factores en las prótesis de cadera.

Tomando en cuenta la información que se presentó en la Tabla 4.1, el implante de Exeter fue el implante que

se seleccionó ya que se encontró mayor información para poder diseñarlo, ası́ como también el perfil que tiene

esta prótesis, es mas sencillo de reproducir [52, 124].

Las condiciones de frontera, de mallado y de carga para realizar la validación de esta información, se describió

en el capı́tulo anterior. Estos datos fueron validados con el trabajo de Bougherara et al. [52]. Como resultado se

obtuvo una pequeña variación en los resultados de un 0.11% entre el esfuerzo equivalente reportado por Boughe-

rara et al. [52] (247.8 MPa) y el resultado obtenido en este trabajo (247.52 MPa, la información de la cantidad de

elementos y nodos utilizados en la simulación, se menciona en el capı́tulo anterior). Otro de los puntos importan-

tes que nos ayudó a validar y dar confiabilidad a los resultados obtenidos fue la localización del esfuerzo máximo

en ambos trabajos, los cuales se presentaron en la zona del cuello por la parte medial del implante.

Para realizar el análisis de los 16 implantes estudiados en este trabajo, se utilizó el análisis multiobjetivo,

analizando esfuerzos y deformaciones equivalentes máximas de von Mises. El primero de los análisis, fue la in-

vestigación del perfil con área de sección transversal que mostró los mejores resultados al aplicar las distintas

cargas que se presentaron en el capı́tulo anterior (Tabla 4.3). Estos resultados se presentaron en la Tabla 4.5, los

97
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cuales arrojaron que el P2-Trapezoidal fue el que resultó con los esfuerzos y deformaciones mas bajas. De acuer-

do con la Tabla 4.5, el esfuerzo equivalente máximo de von Mises y la deformación equivalente máxima, estan

localizadas en la zona medial del implante entre el punto M1 y la lı́nea de referencia (Parte superior del bloque de

concreto, Figura 4-10 (a)). La Actividad muestra que el esfuerzo y deformación equivalente máxima se presenta

en la zona del cuello por la parte medial, alrededor del punto M8 de la Figura 4-10 (a).
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5.1. Resultados del diseño del implante hı́brido de cadera.

Conociendo que el área de sección transversal trapezoidal generó los esfuerzos y deformaciones mas bajos

en la mayorı́a de los implantes de cadera, se prosiguió analizar los distintos perfiles (P1, P2 y P3) y los perfiles

de los implantes comerciales (Exeter, Accolade, Styker restoration y el implante de Braileanu). Estos análisis de

realizaron al colocar 16 puntos de análisis (8 en la parte medial y 8 en la parte lateral) en cada implante de cadera.

Al analizar los esfuerzos y deformaciones obtenidos de cada uno de los puntos y al haber seleccionado los resul-

tados mas bajos, se genero una nueva geometrı́a del perfil que al combinarla con el área de sección transversal

trapezoidal, se obtuvo la nueva prótesis llamada implante hı́brido de cadera. Estos resultados se muestran en la

Tabla 5-1.

El análisis del implante hı́brido de cadera, se realizó bajo las mismas condiciones descritas en el capı́tulo an-

terior y se compararon los resultados con el perfil de referencia, es decir, el perfil que hasta el momento habı́a

mostrado el mejor desempeño, el cual es el perfil P2-Trapezoidal (esta información se presenta en la Tabla 5-2).

Analizando los resultados de esta tabla, el implante hı́brido de cadera mostró los esfuerzos mas bajos en 4 de las 6

actividades analizadas. Estas actividades muestran una carga con un ángulos entre 7 y 13 grados (actividades 2-4

y actividad 6). Mientras que para las actividades 1 y 5, el P2-Trapezoidal mostró los esfuerzos mas bajos (cargas

con ángulo de 20 y 16 grados respectivamente).

Analizando las deformaciones, el implante hı́brido de cadera presento el mejor desempeño en todas las acti-

vidades analizadas, es decir, las deformaciones mas bajas. La localización del esfuerzo máximo en el implante

hı́brido de cadera se genero en la parte medial por la zona del cuello en las actividades de la 1 hasta la 5, pero

para la actividad 6, se localizó en la parte medial en la zona de la base del implante, es decir, pegado a la parte

superior del bloque de concreto. Para el caso de la localización de las deformaciones máximas, estas se generaron

la mayorı́a en la parte medial en la zona de la base, para las actividades 2 a la 6, solo en la actividad 1, se localizó

en la parte medial por la zona del cuello.
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5.2. Normas ASTM F2996-13 e ISO 7206–4:2010(E)

Además de los análisis con las condiciones de frontera utilizadas para la validación, se utilizaron las condicio-

nes de frontera y carga de las normas ASTM F2996-13 e ISO 7206–4:2010(E). Los resultados que se obtuvieron

con estas normas se muestran en las Figuras 5-1 y 5-2. En estas gráficas se obtuvieron los esfuerzos y defor-

maciones equivalentes de von Mises y se observa que el implante hı́brido de cadera es el que mostró el mejor

desempeño.

Figura 5-1: Resultados del esfuerzo equivalente de von Mises con el uso de las normas ASTM F2996-13 e ISO 7206–4:2010(E).
Donde P1, P2, y P3 representan el número del perfil, y la letra representa el área de sección transversal (C = Circular, E = Elipse, O =
Ovalado, T = Trapezoidal).
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Figura 5-2: Resultados de la deformación equivalente de von Mises con el uso de las normas ASTM F2996-13 e ISO 7206–4:2010(E).
Donde P1, P2, y P3 representan el número del perfil, y la letra representa el área de sección transversal (C = Circular, E = Elipse, O =
Ovalado, T = Trapezoidal).

5.3. Discusión de Resultados.

Durante el paso de los años, se han estudiado diferentes tipos de prótesis de cadera bajo distintas cargas y con-

diciones de frontera como se puede ver en la Tabla 4-1. Realizar una comparación entre cada uno de los trabajos

genera bastante dificultad, debido a que no todos tienen una misma metodologı́a de estudio. Sin embargo, varios

de los estudios concuerdan que el cuello de la prótesis, es la zona donde se concentran los mayores esfuerzos y

deformaciones [25, 26, 36, 132, 135]. Los resultados que presentan estos trabajos, están en función de la actividad

que se este evaluando (carga utilizada), ya que entre cada estudio varia, ası́ como también, se tiene variaciones en

las condiciones de frontera.

En este trabajo de investigación se evaluaron las geometrı́as de implantes de cadera más comunes encontradas

en la literatura (Tabla 1) mediante un análisis multi-objetivo bajo los mismos criterios, lo que permitió la compa-

ración entre todos los implantes estudiados. El implante de Exeter, fue la prótesis que se seleccionó para realizar la

validación de las cargas y las condiciones de frontera. Esto debido a que presentaba la mayorı́a de las dimensiones

geométricas requeridas para su diseño y parametrización [52, 124], incluidos informes completos de validación

experimental utilizando galgas extensométricas. Este diseño, tiene una geometrı́a suave sin bordes afilados, lo que
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minimiza la concentración de esfuerzos debido a no presenta cambios bruscos de geometrı́a.

Para realizar las simulaciones, el tipo de elemento seleccionado fue el elemento tetrahédrico cuadrático de 10

nodos (10-node quadratic tetrahedron). Este tipo de elemento se usan comúnmente para la evaluación MEF en

geometrı́as irregulares y curvas [25, 52, 44, 37]. Es por eso, que en este trabajo se utilizó el elemento tetrahédrico

de 10 nodos ya que es la mejor opción para este tipo de estudio, debido a que se tienen varias curvaturas en la

geometrı́a del implante.

Otro de los puntos importantes en las simulaciones, es el refinamiento de los mallados y una de las opciones

utilizadas para los distintos estudios realizados, fue modificar el tamaño de elemento, que como se mencionó en

el capı́tulo anterior, se utilizó un elemento uniforme con tamaño de 2.4 mm para comparar los distintos implan-

tes evaluados en este trabajo. Sin embargo, se necesitarı́a un tamaño de elemento más pequeño para geometrı́as

de implantes pequeñas, cambios drásticos en el área de sección transversal o geometrı́as complejas de implan-

tes. Aunque algunos autores reportan tamaños de elementos más pequeños que van desde 0.004 mm a 1.5 mm

[25, 44, 51, 133], en este trabajo, el tamaño de elemento seleccionado (2.4 mm) da el menor porcentaje de error

después de compararlo con el resultado de Bougherara et al. [52]. El uso de valores más pequeños podrı́a repre-

sentar una desventaja en el procesamiento de datos, principalmente si se considera la interfaz hueso-implante en

la simulación o si se desea realizar un análisis de cartı́lago [136, 137, 138].

Este trabajo se centró únicamente en el comportamiento del implante de cadera y no en la interacción hueso-

implante, simplificando la evaluación al utilizar geometrı́as regulares como el bloque utilizado en el ensamble.

En algunos estudios similares, han utilizado previamente geometrı́as simples para representar el empotramiento

del implante con el hueso [52, 132, 135]. Es por eso, que se utilizó un bloque de concreto con un módulo de

elasticidad de 30 GPa muy similar al módulo de elasticidad del hueso humano, como se ha presentado en otros

trabajos [1, 34, 3, 38], lo que da una idea razonable del comportamiento del implante al estar empotrado en el

hueso. La cabeza femoral se usa comúnmente para la aplicación de la carga [52, 36, 43, 51, 132, 133, 125], y

para este trabajo, se consideró como la mejor zona para colocar la carga, ya que se asemeja a los mecanismos de

acción de la prótesis en la articulación de la cadera.

En las distintas simulaciones realizadas en este trabajo, el área de la sección transversal trapezoidal mostró

un mejor desempeño, principalmente en la disminución de los esfuerzos en un intervalo de 1.96-9.6% en cuatro

de las seis actividades, lo que concuerda con los resultados proporcionados por Oshkour et al.[25], Sabatini et
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al. [26], y C.K.N. et al.[51]. En estos trabajos, reportaron que el área trapezoidal mostró el mejor rendimiento

utilizando el análisis multi-objetivo. Además, mostró el comportamiento del área transversal más consistente a

lo largo del implante (Tabla 5-1). El uso de un área de sección transversal trapezoidal mejora la estabilidad de la

unión hueso-implante porque una geometrı́a con bordes pronunciados restringe el movimiento y actúa como un

ancla, lo que aumenta la posibilidad de evitar micromovimientos.

El análisis de las diferentes secciones transversales mostró que la sección transversal trapezoidal tiene más

efecto en la reducción de los micromovimientos que las geometrı́as suaves como la circular, elı́ptica u ovalada

[26, 139]. Este hallazgo concuerda con el estudio de Delikanli y Kayacan [132], donde se encontró que la estabi-

lidad del fémur aumenta con el uso de secciones rectangulares y trapezoidales. El perfil 2 con sección transversal

trapezoidal (P2-T) mostró los esfuerzos más bajos en cuatro de seis actividades (Tabla 4.5), que son las activi-

dades más propensas a repetirse todos los dı́as [51], incluida ”Bajar escaleras”, que fue la actividad más crı́tica

identificada para los implantes (Actividad 4). Cuando los resultados de P2-T se comparan con los resultados de

otras áreas transversales en la Actividad 4 de la Tabla 4.5, se puede apreciar que:

Los mayores esfuerzos se obtuvieron en los perfiles de área de sección transversal elı́ptica. Se puede apreciar

un incremento de esfuerzos de 96.6% y un decremento de deformación de 4.9% entre P2-T y la forma elı́ptica

(P1-E). Esos resultados coinciden con el estudio presentado por Sabatini et al. [26], donde los diseños circula-

res y elı́pticos mostraron los valores de esfuerzos más altos en comparación con los trapezoidales.

El área de la sección transversal circular es más sensible a la aplicación del ángulo de la fuerza (actividades 1 y

5, ángulos de fuerza de la fuerza de 20 y 16 grados, respectivamente). Esto puede ser consecuencia del aumen-

to de la componente horizontal del vector fuerza. Además, cuando el implante tiene una sección transversal

más suave, los esfuerzos se distribuye mejor alrededor del implante. También se tendrá una reducción en la

concentración de esfuerzos, como lo mencionan Sabatini et al.[26], y Kayabasi et al. [139]. El P2-C presenta

un incremento mı́nimo en el esfuerzo de 6.9% en comparación con P2-T en la Actividad 4, bajar escaleras.

En cuanto a las deformaciones, la parte distal y el cuello del implante son las zonas con menor área de sección

transversal, siendo esta última más crı́tica en perfiles con área de sección circular. Finalmente, los perfiles de

área de sección transversal ovalada mostraron un incremento máximo de esfuerzos de 75.4% (P3-O) y una
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disminución de deformación de 19.7% (P1-O) con respecto a P2-T.

Con perfiles más suavizados (con mayor radio en la parte lateral del implante) y materiales rı́gidos se obtuvo

una mejor distribución de los esfuerzos, generando una disminución de las deformaciones. Sin embargo, el

riesgo de micromovimientos podrı́a aumentar con estas geometrı́as [25].

5.4. Implante hı́brido de cadera.

El perfil hı́brido en las actividades 2-4 y 6, mostró una reducción de esfuerzos de 1.96-9.6% (ver Tabla 5-2)

para las diferentes actividades en comparación con el implante de referencia (P2-Trapezoidal); esta reducción

fue posible al combinar las caracterı́sticas de los distintos implantes que mostraron mejor desempeño al realizar

los análisis multiobjetivo. El esfuerzo máximo en el perfil hı́brido se localizó en el área medial del cuello en las

primeras cinco actividades.

Las deformaciones más bajas se obtuvieron con el implante hı́brido de cadera en todas las actividades analiza-

das en este trabajo. Estas deformaciones se localizaron en la base del implante cerca del bloque de concreto. Una

reducción de las deformaciones, representa una ventaja potencial para los pacientes con osteoporosis, debido a

que las fracturas no pueden ocurrir con deformaciones pequeñas [140, 141].

Analizando las dimensiones del área de sección transversal en la zona proximal del implante hı́brido de ca-

dera, se obtuvo un incremento de 5.22 mm en la dimensión lateral (lı́nea que se forma entre el punto M5 y L5

del mismo plano, observar Figura 4.10) del perfil hı́brido debido a la nueva geometrı́a (la dimensión final es de

27.57 mm). Aunque se modificaron las dimensiones en torno a la zona media y superior del implante, la parte

distal empotrada en el bloque de concreto, no sufrió ningún cambio. El incremento en la dimensión alrededor de

la sección proximal podrı́a ser una limitación potencial para el usuario final, porque dependerá de la morfologı́a

particular del usuario potencial; sin embargo, no parece afectar la implantación de la prótesis en el hueso. Según

los estudios presentados por Eckrich et al. [142], el fémur tiene una dimensión de 33.8 ± 1.3 mm en la parte pro-

ximal (diámetro transverso medular en el trocánter menor). El trabajo presentado por Pi Y. et al. [143], dijo que el

fémur tiene una dimensión de 25.47 ± 3.60 mm, lo que garantiza que el implante hı́brido debe entrar en el fémur

al momento de restaurar una articulación de cadera. Sin embargo, podrı́a limitarse a las restricciones anatómicas
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especı́ficas de cada paciente. Este incremento (5.22 mm) es una dimensión útil en el implante de cadera para

pacientes con sobrepeso, según Takai et al. [144], lo que sugiere que un implante delgado (cuello y cuerpo) no es

la mejor opción para estos pacientes.

La mejora en la estabilidad y la fijación del implante en el hueso son las principales preocupaciones de los

cirujanos durante el RTC [125]. El diseño hı́brido propone un incremento en el área proximal y la ventaja de ser

un implante casi recto con un área transversal trapezoidal que ayudará en la estabilidad y fijación del implante

con el hueso.

Ahora hablando sobre los materiales, en varios de los estudios que se revisaron en la literatura, se menciona

que una mejora importante para incrementar el desempeño de las prótesis de cadera, es desarrollar un material

con un módulo de elasticidad que coincida tanto como sea posible con el módulo de elasticidad del hueso. En

la actualidad, los metales son los materiales mas utilizados, pero como son materiales muy rı́gidos, se obtie-

ne una menor deformación y por lo tanto, la distribución de la carga es menor hacia el hueso esponjoso, lo cual

puede provocar en un corto plazo una disminución de la densidad del hueso, generando aflojamiento aséptico [52].

Oshkour et al. [25] describió en su trabajo, que en la zona del cuello del implante, el comportamiento del es-

fuerzo es prácticamente el mismo al utilizar distintos materiales (acero inoxidable (SS316L) o titanio (Ti6Al4V)).

Este comportamiento se presentó en las diferentes configuraciones de prótesis evaluadas en esta investigación

y esto debido a que las simulaciones no están contemplando la interacción hueso-implante y por ende, no hay

transferencia de carga del implante al hueso (debido a la diferencia entre los módulos de elasticidad), lo que oca-

siona que los esfuerzos sean similares entre los distintos materiales utilizados en el estudio. El acero inoxidable

SS316L fue el material con los mejores resultados de deformación y el titanio es una mejor opción en términos

de esfuerzo, pero es el material más caro.

Actualmente, las normas ASTM F2996-13 e ISO 7206–4:2010(E) son las que se utilizan para la evaluación de

implantes de cadera. Sin embargo, las diferencias en las cargas y condiciones de frontera entre las normas y la

metodologı́a empleada en este trabajo dificultan la comparación. Para realizar la comparación, se utilizó la dife-

rencia porcentual de esfuerzos entre el implante hı́brido de cadera y el implante de referencia (Tabla 5-2). Como

resultado, el implante hı́brido mostró una reducción del esfuerzo del 9.6% en comparación con el implante de re-

ferencia (P2-T) en la actividad 4, al utilizar la aleación de titanio (Ti6Al4V) como el material en las simulaciones

y utilizando la metodologı́a mencionada en el capı́tulo anterior. Asimismo, con las normas ASTM F2996-13 e
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ISO 7206–4:2010(E) se obtuvo una reducción de esfuerzos de 9.98% (Figura 5-1). Esto muestra una concordan-

cia en los resultados al utilizar las diferentes metodologı́as (las condiciones de frontera y carga obtenidas con la

validación del implante Exeter y las mencionadas en las normas ASTM F2996-13 e ISO 7206–4:2010(E)).

El trabajo futuro para mejorar el rendimiento del implante hı́brido es la optimización del área de la sección

transversal y el uso de nuevos materiales, siendo los materiales compuestos una muy buena opción para mejorar

la distribución de los esfuerzos y deformaciones en la interacción entre el implante y el hueso cortical.





Capı́tulo 6

Conclusiones

Los requisitos de diseño de un implante de cadera son desafiantes debido a muchas variables que se deben

considerar, como la biocompatibilidad de los materiales, la geometrı́a, la anatomı́a ósea y la edad del paciente;

estas variables juegan un papel importante en la generación de los esfuerzos y las deformaciones en el implante.

Diseñar una nueva prótesis modificando la geometrı́a o utilizando un biomaterial óptimo puede ser una solución

para reducir problemas potenciales como el aflojamiento aséptico o la fractura del implante.

Este trabajo se evaluaron dieciséis configuraciones diferentes de implantes de cadera encontradas en la litera-

tura bajo análisis multiobjetivo utilizando una base estandarizada común y se consideraron las actividades más

comunes y potenciales realizadas por los pacientes. En conclusión, al comparar todos los implantes de cadera con

el mismo criterio, se encontró que el uso de perfiles con bordes mas suavizados (con un radio más largo en la

parte lateral del implante) y utilizando materiales rı́gidos proporcionan una mejor distribución de los esfuerzos y

generan menos deformaciones; sin embargo, el riesgo de micromovimientos podrı́a aumentar debido a la falta de

bordes que ayuden a estabilizar el implante en la zona de contacto. Si se quiere evitar este problema, se recomien-

da el uso de un área de sección transversal trapezoidal desde la parte distal hasta la parte proximal del implante.

Analizando los 4 tipos de área de sección transversal utilizados en este trabajo, se observó que el área transver-

sal elı́ptica, no es buena opción para diseñar un implante de cadera, ya que muestran un aumento de los esfuerzos

bastante considerable al compararlo con el P2-T como se mencionó en los resultados. El perfil ovalado aunque

mostró un mejor desempeño con respecto a la forma elı́ptica, tampoco se mostró como una buena opción para

diseñar un implante de cadera. El perfil circular y el trapezoidal, son los que mostraron mejor desempeño, siendo

la forma trapezoidal la mejor opción, pero, el perfil circular es mejor opción para transmitir carga en una interfaz

hueso-implante, ya que existirı́a una mayor zona de contacto, pero no es bueno para disminuir los micromovi-
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mientos. Ahora, el área trapezoidal, es buena opción para disminuir los micromovimientos ya que funcionarı́a

como ancla, pero no serı́a buena opción en la distribución de la carga, ya que disminuye el área de contacto. Por

lo que se recomienda realizar una optimización del área de sección transversal, para lograr un equilibrio tanto en

la transmisión de la carga y la disminución de los micromovimientos.

La nueva geometrı́a se propuso mediante un análisis multiobjetivo, basado en una área de sección transversal

trapezoidal, con una reducción de los esfuerzos en la zona proximal y una disminución de la deformación en todo

el implante de cadera. La propuesta hı́brida presenta una reducción de esfuerzo del 9,6% respecto al vástago de

referencia (P2-T) en la actividad 4 utilizando la aleación de titanio (Ti6Al4V) como material. Además, usando

las normas ASTM F2996-13 e ISO 7206–4:2010(E), se obtuvo una reducción de esfuerzo de 9.98% usando el

mismo material. Esta reducción se logró siguiendo las condiciones de evaluación descritas en el trabajo de K.N.

et al. [51]. El porcentaje dio como resultado que ambos métodos cumplen con los requisitos de diseño.

La reducción de los esfuerzos y las deformaciones son una ventaja potencial para los pacientes con osteoporo-

sis. En términos de materiales, SS316L mostró los resultados de deformación más bajos. Sin embargo, el módulo

de elasticidad sigue siendo muy alto en comparación con el hueso cortical, lo que puede causar varios proble-

mas, como el desgaste y los micromovimientos. Por el contrario, el titanio es una mejor opción en términos de

esfuerzo. Aunque es una opción más cara y su módulo de elasticidad es inferior al SS316L, sigue siendo alto en

comparación con el hueso cortical.

Esto lleva a los investigadores a seguir buscando un material que cumpla con una función óptima en la inter-

acción hueso-implante y se genere un mejor diseño dependiendo de las necesidades morfológicas y problemas de

salud que pueda presentar el paciente (como osteoporosis o fracturas) al realizar la cirugı́a.



Glosario

Articulación Sinovial Las articulaciones sinoviales son conexiones entre componentes esqueléticos en las que

los elementos implicados se encuentran separados por una estrecha cavidad articular. Además de incluir una

cavidad articular, estas articulaciones tienen varios rasgos caracterı́sticos.

Cartı́lago Hialino El cartı́lago hialino contiene fibras de colágeno de tipo II en la matriz, que es el cartı́lago más

abundante del organismo y tiene muchas funciones. El cartı́lago elástico contiene, además de fibras de colágeno

de tipo II, una gran cantidad de fibras elásticas dispersas en la matriz, que le dan más flexibilidad.

Osificación es el proceso mediante el cual se forman los huesos de membrana como los parietales, frontales,

las escamas del occipital y temporal, ası́ como los huesos del viscerocráneo entre los cuales se encuentran la

mandı́bula, maxilar superior, etc.

Vascularizado Cuando hablamos de vascularización nos estamos refiriendo al desarrollo de vasos sanguı́neos

nuevos en algún tejido como los músculos o en algún órgano. Este término también es muy usado para denominar

la disposición de los vasos en una zona determinada.

Plano sagital En anatomı́a el plano medial se refiere a la lı́nea que pasa en dirección vertical por la sutura sagital

del cráneo para fragmentar al cuerpo en el lado derecho y en el izquierdo.
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20. Mauricio Gonzalez V. Optimización de las Propiedades Mecánicas de Compositos de Resina Poliéster Reforzados con Fibras
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