UNIVERSIDAD DE HOLGUIN
“OSCAR LUCERO MOYA”
CENTRO DE ESTUDIOS CAD/CAM

&
DIPROGE

Centro de Estudios CAD-CAM

COMPORTAMIENTO MECANICO DE LOS FIJADORES INTERNOS PLACA DHS,
PLACA RALCA Y PLACA A COMPRESION DINAMICA ANGULADA A 130° EN
LA CONSOLIDACION DE LAS FRACTURAS DE CADERA 31B2.1Y 31B2.3

Tesis presentada en opcién del titulo de Master en CAD/CAM

YOAN MANUEL RAMOS BOTELLO

Holguin
2011



UNIVERSIDAD DE HOLGUIN
“OSCAR LUCERO MOYA”
CENTRO DE ESTUDIOS CAD/CAM

&
DIPROGE

Centro de Estudios CAD-CAM

COMPORTAMIENTO MECANICO DE LOS FIJADORES INTERNOS PLACA DHS,
PLACA RALCA Y PLACA A COMPRESION DINAMICA ANGULADA A 130° EN
LA CONSOLIDACION DE LAS FRACTURAS DE CADERA 31B2.1Y 31B2.3

Tesis presentada en opcién del titulo de Master en CAD/CAM

Autor: Ing. Yoan Manuel Ramos Botello

Tutor: Ing. Prof. Tit., Ing. Roberto Estrada Cingualbres, Dr C

Holguin
2011



AGRADECIMIENTOS

A mi familia, por haberme guiado en la vida y haberme apoyado en todo momento.

A Amarilis por toda la ayuda incondicional, el carifio y el amor brindado.

A Roberto Estrada por haber confiado una vez mas en mi, por su sabia tutoria y por

sus ensefanzas.

A los profesores del Centro de Estudio CAD/CAM, por las ensefanzas, la amistad y

la comprensién que me han brindado.

A mis companeros de maestria por su incondicional apoyo.



DEDICATORIA

A todo aquel paciente que sufre por una fractura de cadera.

A mis madres.



RESUMEN

El estudio mediante elementos finitos se ha convertido en una herramienta
ampliamente aceptada en diversas ramas de la ciencia, convirtiéndose asi en un
método fundamental de investigacion en la rama biomecanica. La investigacion en
esta materia supone la realizacion de experimentos muy costosos con
especimenes reales. En el presente trabajo se realiza una investigacion sobre el
comportamiento de tres fijadores internos en el tratamiento de las fracturas de
cadera 31B2.1 y 31B2.3. Para el tratamiento de dichas fracturas se emplearon
los dispositivos de fijacion interna placa DHS, placa RALCA y placa a compresion
dinamica. Se realizaron estudios para determinar el estado tensional de cada uno
de los fijadores antes mencionados, se efectuaron analisis de rotura por fatiga,
para determinar asi cual tendra mayor tiempo de vida util, en funcién del tipo de

fractura.



ABSTRACT

The study by means of finite element has become a widely accepted tool in various
branches of science, thus becoming a primary method of research in biomechanics
branch. Research in this field involves the develoment of very expensive
experiments with real specimens. In this work is carried out a research about the
behaviour of three internal fasteners in the treatment of hip fractures 31B2.1 and
31B2.3. For the treatment of these fractures were used internal faster devices DHS
plate, RALCA plate and dynamic compression plate. Studies were carried out to
determine the stress status of each of the fasteners above also, analysis of failure
by fatigue were made, finding out which will get longer used, depending on the kind

of fracture.
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Introduccién

INTRODUCCION
Hoy en dia, las actividades de investigacion de la biomecanica se pueden

extender fundamentalmente en tres campos: tedrico, experimental vy
computacional. El aumento de la esperanza de vida y el consiguiente incremento
del nivel de salud, asi como el elevado coste que supone la experimentacion, el
desconocimiento del estado tensional de los dispositivos de fijacion en el
tratamiento de fracturas o correccion de deformidades, la durabilidad de fijadores
y protesis, y la imposibilidad de la personalizacién de las prétesis, han motivado
un mayor protagonismo de la biomecanica desde el punto de vista computacional,
marco en el cual se desarrolla este trabajo.

En los ultimos afos, tanto la industria como los fabricantes e investigadores han
mostrado un creciente interés en el estudio de la relacibn mecanica que el cuerpo
humano sostiene con los elementos que interactua en diferentes ambientes. En
los ultimos tiempos el avance cientifico técnico ha alcanzado un desarrollo en el
campo de la biomecanica que ha permitido desarrollar equipos como tomaografos
computacionales y resonadores magnéticos, que permiten observar al cuerpo
humano internamente sin tener que intervenir quirdrgicamente para realizar un
diagnostico.

Por otro lado, existen operaciones con rayos laser o con aparatos sumamente
pequefios como son los utilizados en las artroscopias que permiten operar y curar
a un paciente con una minima interaccion.

El mayor avance desarrollado por la biomecanica se encuentra asociado con la
ortopedia, debido al gran numero de pacientes en los hospitales a nivel mundial
que presentan algun problema musculo esquelético que afecta directamente a su

aparato locomotor.

La fractura de cadera constituye una afeccion de rasgos epidémicos, que afecta
en especial a mujeres seniles de raza blanca. En la mayoria de los casos son
provocadas por traumatismos de alta energia (accidentes automovilisticos, caida o

por proyectil de arma de fuego), donde se pueden perder de 600 a 1,800 ml de
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sangre. De un 15 a un 20 % de estas fracturas ocurren en el paciente
politraumatizado, lo que pone en riesgo la vida en corto tiempo si no se brinda el
tratamiento inicial adecuado en centros traumatoldgicos especializados.

Nueve de cada diez fracturas de cadera se producen en personas mayores de 60
afnos. El aumento de la esperanza de vida, las enfermedades aparejadas a la edad
como la osteoporosis y una mayor actividad de las personas mayores, también
contribuyen al aumento de pacientes con esta patologia. Estas tienen una gran
repercusion, debido al coste social (disminucién de la autoestima, aislamiento
social, alteracion del bienestar), y al coste econdémico generado por las
necesidades asistenciales. La mortalidad global asociada a las fracturas de cadera
es de un 30%, uno de cada cinco afectados fallece durante los primeros seis
meses tras la fractura. Entre las complicaciones inmediatas asociadas a las
fracturas de fémur se pueden nombrar: pérdida sanguinea, pérdida de la funcion
para la deambulacion y deterioro de la funcién respiratoria. Asi como
complicaciones directamente relacionadas al tipo de estabilizacién, como son: la
infeccidn, la no consolidacién o retardo de esta, rigideces articulares y pérdida de
la estabilizacion.

El tratamiento de las fracturas del fémur representa en la actualidad tanto en
nuestro pais como en el mundo en general, una de las practicas mas comunes de
la traumatologia. Su tratamiento es esencialmente quirdrgico, mediante el uso de
algun implante con un material de rigidez adecuada (biomaterial, normalmente
acero inoxidable o titanio) que fije interna o externamente los fragmentos de la
fractura durante el proceso de consolidacion de la misma, restituyendo totalmente
la funcionalidad y la solidez estructural del fémur. La cirugia debe ser lo mas

sencilla, rapida y fiable posible, para que la invasién corporal sea minima.

Actualmente en Cuba, con una cantidad de habitantes que supera los 11
millones, alrededor del 12% de la poblacidon se encuentra por encima de los 60
anos de edad. Del total de la poblaciéon de ancianos, que alcanzan 1,3 millones,
una tercera parte tiene mas de 75 afnos lo que aumenta los indices de fracturas de

cadera.
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La elevacion esperada de vida de la poblacion cubana, asi como el creciente
porcentaje de personas que igualan o superan los 60 afios, obliga a desarrollar
métodos eficaces y a la vez eficientes desde el punto de vista social y econdémico.
Para ello se tienen en cuenta las particularidades de Cuba y las posibilidades de
su sistema de salud, que permite enfrentar con éxito lo que se conoce como la
epidemia silenciosa.

En nuestro pais las fracturas de cuello del fémur son muy frecuentes, en especial
en personas de edad avanzada. Constituyen una de las fracturas mas halladas y
comentadas en la literatura médica, asi como una de las mas peligrosas. Esta
afeccion constituira casi una epidemia en este nuevo milenio, en el que la
poblacion mundial muestra una tendencia progresiva al envejecimiento, por esto
debe ser conocida en todos sus aspectos por todo médico que tenga la
responsabilidad de la salud de una comunidad. Para el tratamiento de este tipo de
fractura es preferida la fijacién interna por las ventajas que ofrece. Entre los
fijiadores mas utilizados en el tratamiento de las fracturas proximales se
encuentran los dispositivos: placa DHS, placa RALCA y placa a compresion
dinamica. Debido a la gran variedad de estos fijadores el cirujano ortopédico se
encuentra con el problema a la hora de decidir cual de los dispositivos resulta mas
adecuado, desde el punto de vista del comportamiento mecanico, para abordar la

correccion de la fractura.

De lo anteriormente expuesto podemos plantear el siguiente problema de

investigacion:

¢, Cual de los fijadores internos placa DHS, placa RALCA y placa a compresion
dinamica angulada a 130°, tendra un mejor comportamiento mecanico en el
tratamiento de las fracturas 31B2.1 y 31B2.3 en funcidn del estado tensional y

del tiempo de vida util?
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Objeto de estudio:
Los fijadores internos placa DHS, placa RALCA y placa a compresiéon dinamica

angulada a 130° en la consolidacion de las fracturas de cadera.

Campo de accion:

Estado tensional y tiempo de vida util de los fijadores internos placa DHS, placa
RALCA vy placa a compresiéon dinamica angulada a 130° en la consolidacion de
las fracturas de cadera 31B2.1 y 31B2.3.

Hipotesis:

La determinacion del estado tensional de los fijadores objeto de analisis, en la
consolidacion de las fracturas 31B2.1 y 31B2.3 asi como el tiempo de vida util de
los mismos, permitira establecer cual de estos dispositivos tendra un mejor

comportamiento mecanico.

Con el método de la simulacion y el posterior analisis numérico por el método de
elementos finitos, al introducir datos a un ordenador mediante la ayuda de un
paquete CAD, se puede simular una fractura y analizar el comportamiento del
dispositivo a utilizar. De esta manera se pueden obtener resultados bastante
seguros y acercados a la realidad en un gran por ciento, sin necesidad del
sufrimiento de los pacientes mediante experimentos empiricos. En la presente
investigacion se analizara el comportamiento mecanico de los fijadores internos
placa DHS, placa RALCA y placa a compresion dinamica angulada a 130° para la

consolidacion de las fracturas transcervicales estables 31B2.1 y 31B2.3.

Objetivo General:
Realizar un estudio comparativo mediante el método de elementos finitos entre los
fijadores internos placa DHS, placa RALCA y placa a compresion dinamica

angulada a 130° en la consolidacion de las fracturas 31B2.1 y 31B2.3.
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Objetivos especificos:

1. Obtener los modelos de ensamble entre los fijadores y el fémur, para

cada trazo de fractura propuesto.

2. Determinar los estados tensionales de los fijadores objeto de analisis,
para cada trazo de fractura analizado, mediante el paquete de calculo por
elementos finitos COSMOSWorks 2006.

3. Realizar estudios de fatiga a cada uno de los fijadores analizados para los

trazos de fracturas propuestos.

4. Comparar los resultados de los analisis tensionales y de fatiga y determinar
cual de los fijadores tendra un mejor comportamiento mecanico para cada

trazo de fractura analizado.

Métodos de investigacion:
= Analisis y Sintesis:

Se revisaron bibliografias relacionadas con el tema y se consultaron expertos de

la rama ortopédica.

= Histoérico - Légicos:

Permiti6 analizar la evolucion que han tenido los fijadores internos en el

tratamiento de las fracturas de cadera.

= Modelacion:

Se realizaron analisis numéricos a modelos tridimensionales de fijadores internos

para el tratamiento de fracturas de cadera.
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CAPITULO 1: ANTECEDENTES Y ESTADO ACTUAL

Los recientes avances en la tecnologia aumentan dia a dia la esperanza de vida y
mejora la calidad de esta por medio de la aplicacion de una medicina mas eficiente
y menos invasiva. Los mismos se deben a la accion interdisciplinaria de
investigadores que conjugan conocimientos médicos e ingenieriles. En particular,
los avances en la rama de la ingenieria biomédica resultan un aporte importante a
la ortopedia y a la traumatologia. Estos a su vez tienen una alta demanda social
por el elevado numero de individuos que presentan problemas o trastornos en el
aparato locomotor como consecuencia de enfermedades o accidentes (Buroni, F.
2004). La ingenieria biomédica es sin lugar a dudas uno de los sectores de mayor
crecimiento en la economia mundial. Dentro del gran abanico de aplicaciones que
componen la ingenieria biomédica, la biomecanica, como su propio nombre indica,
tiene como objeto el estudio de la mecanica de sistemas bioldgicos (células,
tejidos y 6rganos) asi como su interaccion con el entorno circundante (prétesis,
fijadores, implantes, etc.) (Pérez, M. 2004). El mayor avance alcanzado por la
biomecanica se encuentra asociado sin duda con la ortopedia.

El desarrollo de implantes artificiales para tratar fracturas ha revolucionado el
mundo de la traumatologia: su enorme variedad incluye tornillos, agujas, placas
atornilladas, clavos intramedulares y sistemas de fijacién externa e interna; todos
requieren un estudio biomecanico pormenorizado previo a su ensayo y aplicacion

clinica, no solo de estos dispositivos, sino también del sistema dseo.

1.1 Sistema 6seo

El sistema 6seo esta disefiado para proteger 6érganos internos y para proporcionar,
tanto apoyos rigidos al cuerpo como sitios de atadura de musculos, lo que facilita
su accionar y de esta forma contribuir a estabilizar y movilizar al cuerpo. Los
huesos tienen propiedades mecanicas unicas que le permiten realizar estas
funciones, al ser uno de los materiales mas rigidos del cuerpo. Entre sus
caracteristicas relevantes se destaca su notable capacidad de autoreparacion

ante eventuales degradaciones o dafios, asi como su veloz adaptacion a los


http://www.monografias.com/trabajos14/nociones-basicas/nociones-basicas.shtml

Antecedentes y estado actual 7

cambios en el campo de tensiones reinantes. Estas responden a las fuerzas
aplicadas sobre su superficie al seguir un patrén caracteristico. La primera fase es
elastica y depende de la rigidez del hueso. En esta fase, la deformacion es
temporal y se mantiene solo durante el tiempo de aplicacién de la fuerza, tras la
cual, el hueso recupera su forma original. Por ultimo, cuando la fuerza aplicada es
superior a la resistencia del tejido se produce la fractura. (Sergio, S. 1998;
Lalegname, A. 2002; Yanez, A. 2007).

1.2 Fracturas

Una fractura se define como la pérdida de continuidad de un hueso, que puede ser
de origen traumatico o no traumatico, causada por una fuerza externa ya sea
directa o indirecta (Martin, L. 1997). Es un fendmeno mecanico resultante de la no
adecuacion de la resistencia 6sea a la magnitud y configuracion de la carga a la
que el hueso fue sometido. Esta ocasiona una lesion tisular compleja, no solo en
el tejido 6seo sino también en las partes blandas vecinas y esta en proporcion
directa al tipo y grado de trauma, a la presencia de una patologia previa y a otras
variables como el estado fisico, fisioldgico y psicolégico de cada paciente (Mdlller,
C. 2001). Puede haber influencias externas como la edad; asi por ejemplo en la
infancia, la zona mas débil y sensible a la rotura es el cartilago de crecimiento, en
la adolescencia y juventud las areas débiles son las uniones del hueso con
tendones o ligamentos y en la edad adulta es el hueso trabecular la estructura con

mas riesgo de fractura (Rivas, A. 2007).

Las fracturas constituyen una afeccibn muy comun en estos tiempos donde los
accidentes automovilisticos son cada vez mas frecuentes y el promedio de vida es
cada vez mas alto. Entre las fracturas que mas afectan a las personas, en
especial a las de una edad avanzada se encuentran sin lugar a dudas aquellas
que se producen en los miembros inferiores, principalmente en el fémur, por
afectar directamente el deambular de la persona.

De entre todas las fracturas femorales, se destacan las relativas a la extremidad

proximal del fémur por distintas causas, entre las que sobresalen, la frecuencia
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con que ocurren, la pérdida de funcién a la que dan lugar, sus complicaciones pre
y postoperatorias y su impacto asistencial y socioeconémico, que repercute en
toda la sociedad. Estudios estadisticos revelan que aproximadamente un 30% de
todas las hospitalizaciones por fracturas se deben especificamente a la de cadera,

las que consumen alrededor del 50% de las estancias hospitalarias.

1.2.1 Clasificacion de las fracturas de cadera

Con el término genérico fractura de cadera, se describen las fracturas que ocurren
en la extremidad proximal del fémur. De manera muy general las fracturas

femorales se pueden clasificar en:

Fracturas intracapsulares: Se localizan en la cabeza y el cuello del fémur y

puede quedar interrumpida la vascularizacion de la cabeza femoral, por lo que
conllevan a un riesgo de necrosis (degeneracion del tejido por muerte de sus
células) y de pseudoartrosis (cuando luego de un tiempo, una fractura tratada no
cura o consolida), se produce la muerte del tejido 6seo, con el consiguiente dolor y
limitacion de la movilidad. Por esta razén el tratamiento de eleccidn suele ser la
sustitucion de la cabeza y el cuello del fémur (Campos, F. 2005). Estas fracturas
deben subdividirse exclusivamente en desplazadas y no desplazadas, dado que el
grado de desplazamiento si correlaciona con el riesgo de complicaciones y
determina el tipo de tratamiento a realizar. Las fracturas intracapsulares de cadera

incluyen las fracturas subcapitales y transcervicales (De Miguel, I. 2006).

Fracturas extracapsulares: Se subdividen, segun su localizacién anatomica, en

basicervicales, intertrocantéreas y subtrocantéreas. Conservan un riego
sanguineo suficiente y se pueden reparar. Antes de la intervencion para la
reduccion abierta y la fijacion interna, el foco de fractura se puede inmovilizar
temporalmente mediante, traccién cutanea (Campos, F. 2005). Sin embargo, el
factor prondstico clave para conocer la capacidad de recuperacion funcional
precoz de estos pacientes es la estabilidad de la fractura, por lo que es mas

practico clasificarlas en fracturas estables e inestables. Una fractura extracapsular
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es estable siempre que esté conservada la linea de transmision de cargas, desde

el calcar hasta la diafisis femoral (De Miguel, I. 2006).

De acuerdo con su localizacion en dicha extremidad, la fractura puede afectar a la
cabeza femoral (fractura capital, que es muy poco frecuente), al cuello del fémur
(fractura del cuello), a los trocanteres (fracturas intertrocantéreas o
pertrocantéreas), al segmento del fémur situado por debajo del trocanter (fracturas
subtrocantéreas) y al trocanter mayor o al trocanter menor (fracturas aisladas de
los trocanteres). Mientras que las fracturas del cuello son intracapsulares, en el
sentido de que la linea de fractura se encuentra en el interior de una capsula
articular, las fracturas trocantéreas y subtrocantéreas son extracapsulares, ya que
la linea de fractura se encuentra fuera de la capsula de la articulacion de la cadera
(Figura 1.1).

Fracturas de
Trocanter la cabeza
mayor
Fracturas
Fracturas del cuello
trocantéreas Trocanter

menor
Fracturas

subtrocantéreas

Figura 1.1. Clasificacion de las fracturas de la extremidad proximal
segun el nivel de la fractura (Anénimo. 2007).

Para establecer el tratamiento adecuado de una fractura, es necesario establecer
previamente una clasificacion adecuada y universal de las mismas. A continuacién
se presenta una posible clasificacion de las fracturas de la extremidad proximal del

fémur de acuerdo al nivel de la linea de la fractura (Ramos, Y. 2008).

e Fracturas de la cabeza del fémur: son aquellas ubicadas entre la
superficie articular y el plano coincidente con el reborde del cartilago de

crecimiento. Son de ocurrencia excepcional.
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e Fracturas del cuello del fémur (subcapital, trascervicales vy
basicervicales): se ubican entre un plano inmediatamente por debajo del
limite del cartilago de crecimiento y el plano en que el cuello se
confunde con la cara interna del trocanter mayor.

e Fracturas pertrocantéreas: son aquellas que cruzan oblicuamente el
trocanter mayor hacia el menor.

e Fracturas subtrocantéreas: ubicadas en un plano inmediatamente

inferior al trocanter menor.

Para la presente investigacion se escogio la clasificacion hecha por el grupo AO
(grupo de trabajo para el estudio de la fijacion interna de las fracturas) para las
fracturas proximales. Las del extremo proximal del fémur se codifican con el
numero 31 ya que el numero 3 corresponde al fémur y el 1 al segmento proximal,
que a su vez se divide en tres regiones, trocantérica codificada como tipo A,
cervical codificada como tipo B y capital codificada como tipo C (Figura 1.2)
(Steinberg, M. 1991; Parker, J. 1993).

A. Zona trocantérica:
A1: Intertrocantérica simple, cortical lateral y medial simple.
A2: Conminucion cortical medial, cortical lateral simple.

A3: Trazo invertido (no subtrocantérico).

B. Cuello de fémur:
B1: Cuello de fémur en abduccion.

B2: Cuello de fémur, cizallamiento vertical.

B3: Cuello de fémur en adduccion.

C. Cabeza femoral:
C1: Avulsion medial.
C2: Cizallamiento vertical, con depresion.

C3: Hundimiento de cabeza con fractura de cuello de fémuir.
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Figura 1.2. Clasificacion de los trazos de fractura (Parker, J. 1993).
a) Zona trocantérica.
b) Cuello de fémur

Este estudio se centrara en el segundo grupo de fracturas, o sea, las fracturas del

tipo 31B segun la clasificacion de la AO.

1.2.2 Principales factores que propician las fracturas proximales

Existen dos factores fundamentales que propician la aparicién de las fracturas
proximales:

e La reduccion progresiva de la consistencia 0sea.

e El aumento del numero de caidas de personas a edades avanzadas.

Hasta los 30 afos aproximadamente, cada persona adquiere su capital éseo,
donde alcanza alrededor de esa edad su pico maximo de masa Osea como
resultado de factores raciales, alimentarios, hormonales, asi como del ejercicio
fisico. Posteriormente hay una etapa de estabilidad en que las pérdidas y las
ganancias estan equilibradas. Mas adelante se inicia una disminucion paulatina
de la masa 6sea al predominar las pérdidas sobre las ganancias, donde se puede
diferenciar entre una pérdida fisioldogica que entra dentro del proceso de
envejecimiento y una pérdida excesiva superior a lo establecido hasta llegar a

rangos patologicos, es decir, la enfermedad conocida como osteoporosis.

La osteoporosis, que se caracteriza por la pérdida progresiva de masa 6sea o
material mineral del hueso, convierte a los huesos que inicialmente son duros y

resistentes en estructuras fragiles (Figura 1.3). Es una grave enfermedad que,
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debido al envejecimiento progresivo de la poblacion y a la falta de un tratamiento
definitivo, se ha convertido en una auténtica epidemia entre las personas mayores.
Se ha demostrado que dicha enfermedad es la causante del 79% de las fracturas

en personas mayores de 45 afos.

Figura 1.3. Diferencias del tejido 6seo debido a la
osteoporosis (Diario Democracia. com. 2010).

En diferentes estudios se ha comprobado que la osteoporosis, en el tercio
proximal del fémur, aumenta considerablemente el riesgo de fractura del mismo.
Para el tratamiento en las fracturas de la extremidad proximal del fémur, se debe
tener en cuenta la presencia de osteoporosis, ya que una buena calidad ésea en
el cuello y la cabeza del fémur es esencial para la fijacion del fragmento proximal.

Ademas de la reduccion de la resistencia ésea, en la patogenia de la fractura tiene
un papel importante la tendencia al traumatismo que en muchos casos se expresa
mediante la caida, y que tiene mayor incidencia en los ancianos. La caida es un
fendmeno frecuente, ya que una tercera parte de las personas de mas de 65 afos
se caen una o varias veces al afo. En los ancianos se ha demostrado que existe
una disminucién en la fuerza muscular de los miembros inferiores durante la
marcha, lo que provoca que sus respuestas de soporte sean mas lentas y los
pasos sean mas cortos, disminuyendo la velocidad de la marcha y el braceo. El
equilibrio estatico y el dinamico se encuentran también disminuidos y soportan
durante menos tiempo el apoyo exclusivo de un pie. Todos estos factores

favorecen al incremento de los indices de caidas y resultan de gran importancia
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ya que actualmente hay mas de 325 millones de personas mayores de 65 afos en
el planeta, cifra que, segun se estima incrementara a unos 1 500 millones para el
2050 (Pérez, M. 2004).

1.2.3 Caracteristicas de las fracturas del extremo proximal del fémur

Las fracturas del extremo proximal del fémur, se presentan con mayor frecuencia
en personas de edad avanzada, mayores de 60 afos, principalmente en mujeres.
Constituyen en la actualidad un problema de salud a nivel mundial por el alto costo
que requiere su manejo. La morbilidad y mortalidad debidas a fracturas
proximales redundan en una reduccion de la esperanza de vida de un 12 % o mas,
pues la mortalidad es mayor en los 3 & 4 meses posteriores a la fractura. La
mortalidad postfractura es de un 3 a un 4% a los 50 afios de edad y de un 28 a un
30% a los 80 afos. Después de sufrir una fractura de cadera, aproximadamente el
50% de los pacientes no pueden caminar y mas del 50% son incapaces de vivir

independientemente (Mosquera, M. 1998).

Antes del surgimiento de la osteosintesis estable, el manejo de estas fracturas con
métodos conservadores se asociaba con estancias prolongadas en cama, con un
alto indice de complicaciones. De estos pacientes se derivaban patologias
concomitantes (provocadas por el uso de dos o mas medicamentos) y una
mortalidad asociada entre un 30 y un 50 %. El tratamiento quirdrgico tiene la
ventaja de una estancia hospitalaria en cama por corto tiempo y movilizacion
precoz con carga parcial. Sin embargo existen también complicaciones asociadas
a la osteosintesis. En una revision de diversas series hecha por el grupo AO se
encontraron complicaciones tales como: infeccion de 1,8 al 4 %, hematoma 4%,
reoperacion de un 2 a un 11 % atribuible a defecto de técnica operatoria,

pseudoartrosis un 4 % Yy necrosis capital un 2 % (Browner, D. 1992).
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1.2.4 Biomecanica de la cadera

La biomecanica de la cadera comprende el estudio de la funcién de la articulacion
de la misma desde el punto de vista de la ingenieria y por consiguiente, en la
valoracion de su cinematica y la determinacion de los esfuerzos a los que se
encuentra sometido el complejo articular. Evidentemente, la evaluacion vy
descripcion biomecanica de cualquier articulacion depende del tipo de movimiento
que se realice. Por ello, la mayoria de los estudios de la cadera estan centrados
en la biomecanica durante la marcha humana (por ser esta la principal funcion
para la cual se encuentran disefiados los miembros inferiores) y en el analisis de
algunos movimientos o posiciones limites, por su especial relevancia para la
determinaciéon de rangos de movimientos y cargas extremas a las que se ve
sometida la cadera.

Conceptualmente, cualquier analisis biomecanico parte de la evaluacion de la
cinematica de los segmentos involucrados en la articulacién. Al conocerse sus
propiedades inerciales (masa y momentos de inercia), pueden estimarse las
fuerzas y momentos globales a los que se encuentra sometida la articulacion. Este
estado global de esfuerzos se encuentra generado por todas las actuaciones
individuales musculares, ligamentosas y de contacto 6seo de los elementos que
intervienen en la articulacién. Para las mismas se plantean modelos cinéticos
que tienen como objetivo la determinacion de las fuerzas que ejerce cada
elemento articular, donde se tiene en cuenta que la suma de todos esos esfuerzos
debe componer el estado de fuerzas y momentos globales previamente
establecidos. Una vez conocidas las fuerzas individuales ejercidas o soportadas
por los elementos articulares, puede analizarse el estado de distribucion de
tensiones que producen dichas fuerzas en cada elemento y analizar de qué forma
la naturaleza ha disefiado nuestras articulaciones, para que sean capaces de
soportar dicho estado de tensiones (Comin, M. 1998).

Se ha podido demostrar que los mayores esfuerzos se dan en el cuello del fémur,
en la zona del calcar en forma de compresion, lo que produce la gran

mineralizaciéon de esta zona.
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Debido al aspecto biomecanico particular de la region proximal del fémur, el
implante ideal para la fijacién de las fracturas en esta region sera el que tome en
cuenta la relacion entre las distintas fuerzas, asi como la orientacion y distribucién
de su trayectoria y que su aplicacion sea sencilla donde se obtenga un sistema de

carga repartida entre el implante y el hueso.

1.3 Tratamiento de las fracturas objeto de analisis

El tratamiento de estas fracturas es esencialmente quirurgico, mediante el uso de
un implante de algun material de rigidez adecuada (biomaterial, normalmente
acero inoxidable o titanio) que fije internamente los fragmentos de la fracturay
permita la formaciéon de callo 6seo durante el proceso de consolidaciéon de la
fractura. Restituyendo totalmente la funcionalidad y la solidez estructural del fémur
con una cirugia que debe ser lo mas sencilla, rapida y fiable posible, para que la

invasion corporal sea minima (Martel, O. 2005).

En el presente trabajo se realiza un estudio de las fracturas del cuello del fémur
31B2.1 y 31B2.3 segun la clasificacion de la AO (Figura 1.4). Son fracturas que
se presentan a cualquier edad. Estas pueden comprometer el aporte sanguineo de
la cabeza femoral y se corre el riesgo de necrosis vascular. En personas jovenes
son mas frecuentes en el sexo masculino, producidas generalmente por
traumatismo de alta energia y en los ancianos son mas frecuentes en el sexo

femenino.
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Figura 1.4. Fracturas del cuello del fémur (Parker, J. 1993).
a) Clasificacion de las fracturas del cuello del fémur segun la AO.
b) Trazos de fracturas escogidos para el estudio.
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Generalmente, cabe clasificar el tratamiento para estas fracturas en dos grandes
grupos; primero, aquellas fracturas que se tratan de estabilizar mediante la
insercion de clavos y placas; y segundo, fracturas que requieren extirpar la cabeza
y el cuello femoral para ser sustituidos por prétesis. Existen varios fijadores para
el tratamiento de estas fracturas, entre los cuales se encuentran los mostrados en
la Figura 1.5, que fueron seleccionados para esta investigacion por ser de los mas

utilizados en Cuba.

Figura 1.5. Fijadores internos utilizados en el tratamiento de fracturas proximales.
a) Placa DHS.
b) Placa RALCA.
c¢) Placa angulada a 130° a compresion dinamica.
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En general, cuando un cirujano se enfrenta a una fractura del tipo de las que se
han comentado anteriormente, puede optar por distintos tipos de tratamientos. La
opcion final dependera, en cualquier caso, de su experiencia profesional y de la

evaluacion de los siguientes factores:

e Edad.

e Sexo.

 indice de SINGH (evalta la presencia y continuidad de las trabéculas
compresivas Yy tensiles de la cadera).

e Patologia y actividad previa.

e Tipo de fractura.

o Tiempo de evolucion de la fractura.

e Riesgo anestésico quirurgico.

1.3.1 Fijacion interna

La fijacidn interna es aquella que no se ve desde el exterior y puede colocarse de
forma abierta por fuera del hueso o introducirse de forma cerrada por su interior a

distancia del foco de fractura (Rivas, A. 2007).

Solo esta justificada cuando se consigue un grado de inmovilizacién de la fractura,
que sin necesidad de un soporte externo permita una amplia funcion. La fijacion
debe ser sélida porque las piezas O6seas estan sometidas a grandes fuerzas y
para ello no es suficiente la destreza quirurgica. Ello requiere de buenos
conocimientos de biomecanica, una buena planificacién quirdargica, elegir el
sistema de fijacion adecuado para cada caso y tener preparado el arsenal de

instrumentos especificos.

El tratamiento quirdrgico de las fracturas reune una serie de condiciones que
facilitan la infeccidon. La preparacion higiénica prequirurgica general y local es
dificil por la presencia de la fractura. En el campo quirurgico hay importantes
hematomas y tejidos musculares contundidos, que favorecen el desarrollo

bacteriano. ElI material de osteosintesis es un cuerpo extrano que determina
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condiciones tisulares favorecedoras de la infeccion. La fijacién interna de las
fracturas debe realizarse con las mejores medidas de asepsia (preservar de
gérmenes infecciosos el organismo), quir6fano separado de otras cirugias,
medidas de asepsia de quiréfano rigurosas, control riguroso de la esterilizacion del
implante e instrumental y técnica quirdrgica muy cuidadosa, para evitar la

desvitalizacion de los tejidos.

Para favorecer la consolidacion es determinante evitar la lesion quirurgica de la
vascularizacién de los extremos 6seos, donde hay que respetar las inserciones
musculares y evitar despegar el periostio con adecuado abordaje y minima

exposicion de los fragmentos.

La exposicidn quirurgica amplia y una liberacion completa de los fragmentos
facilitan la reduccién y la colocacion de la osteosintesis, pero se paga con un
retardo o un fracaso de la consolidacién por un déficit vascular. Se debe intentar la
denominada osteosintesis biolégica con minimos abordajes, minima exposicion de

los fragmentos, ayudados de maniobras de reduccion cerrada (Sanchez, R. 2005).

La fijacidn interna requiere de la comprension de los principios y técnicas para un
uso adecuado de los implantes. La respuesta biolégica a nivel de la fractura, como
respuesta a los esfuerzos mecanicos y los cambios en el aporte sanguineo
regional, es basica para obtener el resultado deseado que es la consolidaciéon. En
la curacion de las fracturas existe una relacion estrecha entre la biomecanica y la
reaccion biolégica, por lo tanto, se requiere del conocimiento de los factores
mecanicos que proveen el ambiente Optimo para la curacién de la fractura y la
restitucion funcional de la extremidad lesionada. La estabilidad de una fractura
determina la mayoria de las reacciones bioldgicas durante el proceso de curacién,
si el aporte sanguineo es adecuado, el tipo de consolidacion y la presencia de
retardo o no consolidacion dependeran principalmente de las condiciones
mecanicas relacionadas con la estabilidad.

El uso del término estabilidad difiere en medicina y en el lenguaje técnico.
Estabilidad en la fijacion interna se describe como el grado de inmovilidad a nivel

de la fractura. La fijacion estable significa una fijacién que permita desplazamiento
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minimo bajo carga. El término estabilidad absoluta se define como la ausencia de
desplazamiento entre las superficies de una fractura. Dentro de una misma
superficie de fractura pueden existir simultdneamente areas de estabilidad
absoluta y relativa. Cierto grado de movimiento entre los fragmentos 6seos es
compatible con la consolidacién de una fractura, cuando se mantiene debajo del
nivel que permite la formacién del tejido de reparacion. Las fracturas pueden
estabilizarse en forma espontanea a través del proceso biolégico de formacion de
tejido, con la subsecuente diferenciacion a tejido de granulacién y hueso.

La fijacién estable con continuidad estructural del hueso reduce la carga a la que
es sometido el implante (el hueso puede proteger al implante), pero el incremento
de la carga por el uso incorrecto de los implantes es mucho mayor que la
resistencia que puede tener el implante metalico, lo que conduce a la fatiga del
material. Esto produce friccion entre dos superficies en especial cuando se trata
de placas y tornillos, lo que resulta en corrosién.

La fijacion interna se encuentra afectada basicamente por tres factores:

1. La fuerza generada por el implante en la zona de contacto con el hueso.
2. La fuerza dinamica resultante de la funcion muscular.

3. La cantidad de superficie de contacto sobre la que las fuerzas actuan.

Por lo tanto, la falla de los implantes resulta principalmente del desconocimiento
de los factores mecanicos inherentes al hueso y aquellos que afectan la
resistencia de los implantes metalicos. Podemos decir que existen las siguientes

causas que conducen a la falla del implante (Schatzker, J. 2008).

e Error en la seleccion del principio biomecanico.

e Implante inadecuado al tipo o area anatémica de la fractura.

e Colocacién incorrecta del implante.

e Soporte dseo insuficiente por defecto en la reducciéon o pérdida ésea.

e Cuidados postoperatorios inadecuados.
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1.3.2 Objetivo y ventajas de la fijacion interna

El objetivo de la fijacion interna es conseguir devolver la anatomia y funcién al
segmento musculo-esquelético lesionado mientras se obtiene la curacion de la
fractura. Ello exige fijar el hueso, favorecer la consolidacion sélidamente y evitar
las complicaciones. Todo esto se logra por las ventajas que ofrece la fijacion
interna (Mdaller, M. 1991).

e Se puede conseguir una reduccidén anatbmica que pocas veces consigue un
tratamiento cerrado.

e Permite la reparacion de las partes blandas que tampoco se consigue con
el tratamiento cerrado.

e Se pueden fijar sélidamente los fragmentos, donde es innecesaria la
inmovilizacién externa.

o Permite la movilizacion precoz, lo que evita la atrofia muscular y las

rigideces articulares y acorta el periodo de curacion.

1.3.3 Inconvenientes de la fijacién interna

Las ventajas son evidentes pero también tiene sus inconvenientes: los costos, las
intervenciones posteriores para retirar el material de osteosintesis, las
complicaciones anestésicas y especialmente la temible infeccidn ésea, dificil de
resolver, y que suele acompanarse del fracaso de la consolidacién. Durante la
intervencidn quirdrgica se expone el foco de fractura, y aunque sea en un
quiréfano, existe la posibilidad de contaminacion del hueso y sobre todo del
musculo contundido, un medio de cultivo para la proliferacion de los

gérmenes (Sanchez, R. 2005).

1.4 Biomecanica y simulaciones por ordenador

La biomecanica es un campo relativamente joven, sin embargo, sus origenes

pueden ser rastreados desde los tiempos de Leonardo Da Vinci, quien observo la
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importancia de la mecanica en sus estudios de biologia. No obstante, el término
biomecanica solo fue adoptado en la década de 1970 para definir la ciencia que
combina el area de la mecanica con el area de la biologia, especialmente para el
estudio de los aspectos anatdomicos y funcionales del cuerpo humano como

movimientos corporales, especificamente en el sistema musculo-esquelético.

Actualmente la biomecanica es aplicada en tres grandes ambitos: médico,
deportivo y ocupacional. En el campo médico la biomecanica resulta un aporte
importante en la traumatologia y ortopedia. El mayor avance alcanzado por la
Biomecanica se encuentra asociado con la ortopedia, debido a la alta demanda
social por el elevado numero de individuos que presentan problemas o trastornos
en el aparato locomotor como consecuencia de enfermedades o accidentes
(Paola, F. 2005).

El estudio de la biomecanica se puede dividir en varias etapas como son:

e Observacion y entendimiento del sistema musculo-esquelético.
e Modelado.

e Teorizacion.

e Experimentacion.

o Validacion.

Todas estas etapas se han visto potenciadas en las ultimas décadas a partir de la
contribucién de las computadoras en la adquisicion, el analisis y el manejo de

datos y su visualizacién.

La realizacién de simulaciones por ordenador, permite estudiar muchos factores
de una forma cuantitativa, mediante la utilizacion de formulaciones matematicas
que admitan reproducir el comportamiento de los tejidos vivos: el funcionamiento
habitual de un 6rgano desde el punto de vista mecanico, modificacion de dicho
funcionamiento con base en la alteracion de cargas, la adecuaciéon de un elemento
artificial, entre otros. No se debe olvidar que la simulacién se puede realizar de
forma individualizada, donde se tiene en cuenta las caracteristicas propias del

organo de cada persona asi como su historia previa.
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La simulacién computacional permite crear los medios virtuales para el disefo,
creacion y evaluacion de dispositivos tales como fijadores externos, prétesis, y
materiales de osteosintesis como clavos, tornillos y placas sin necesidad de

intervencién y experimentacion en el cuerpo humano (Buroni, F. 2004).

1.5 Caracterizacion del material 6seo

1.5.1 Caracteristicas bioldgicas del material 6seo

Los huesos amén de ser de un material compuesto se clasifican en: largos, cortos,
planos e irregulares. Esta clasificacién también tiene efecto en sus propiedades,
por ejemplo, una veértebra no trabaja bajo las mismas condiciones mecanicas que
el fémur. A primera vista los huesos parecen ser estructuras sdlidas y de
composicidon homogénea, pero una evaluacion de su morfologia mediante cortes
en diferentes direcciones, muestra que el hueso en realidad es un medio poroso,
cuyas fases son un armazon rigido (matriz ésea) y un fluido viscoso (médula
6sea) (Yeni, Y. 2001). El hueso participa de funciones hematopoyéticas (formacion
de las células sanguineas) y de la homeostasis del metabolismo mineral, pero la
funcién primaria del esqueleto es posibilitar la locomocién del cuerpo humano.
Para cumplir tal cometido los huesos deben ser rigidos y no doblarse al ser
cargados, de manera que se hagan posibles los movimientos y lograr vencer la
gravedad. Sin embargo, deben tener la suficiente flexibilidad para absorber por su
deformacion elastica y plastica, la energia de los impactos y cargas, que de otra

forma se disiparian solamente en micro traumas o fracturas.

Estas propiedades de los huesos los capacita para resistir las fuerzas musculares
y gravitacionales, de manera que las partes del cuerpo puedan moverse sin
fracturarse y son el resultado del material, de la forma, el tamafo y la estructura
interna de cada hueso. A su vez, la matriz 6sea se puede presentar en dos
diferentes arreglos estructurales: hueso cortical o compacto y hueso trabecular o

esponjoso (Figura 1.6).
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Figura 1.6. Diferentes partes del fémur (Mdller, C. 2001).

Estos dos arreglos no difieren en su composicion, pero presentan sensibles
diferencias en morfologia y comportamiento. Las diferencias estructurales se
explican a través de su funcion mecanica. El hueso cortical soporta las cargas de
flexion y torsion, mientras que el hueso esponjoso absorbe los efectos de cargas
repetitivas (Munuera, L. 1996; Mdller, C. 2001; Lalegname, A. 2002; Cerrud, S.
2005).

El hueso cortical forma aproximadamente el 80 por ciento del esqueleto de una
persona madura, este rodea a la médula ésea y al hueso trabecular. En los
huesos largos, el tejido cortical forma la diafisis (tubo de hueso cortical).

El hueso trabecular se presenta en las regiones epifisaria y metafisaria de los
huesos largos (Figura 1.6) y en el interior de huesos cortos y planos.

En cuanto al comportamiento mecanico, aunque ambos tipos de huesos (cortical y
trabecular) tienen la misma composicion y propiedades materiales, las diferencias
en la distribucién y su estructura dan lugar a diferentes propiedades mecanicas
(Buckwalter, C. 2009).

El tejido esponjoso y el compacto quimicamente son iguales; solo se diferencian
en su densidad volumétrica, es decir, una masa dada de tejido 6seo esponjoso
ocupa un mayor volumen que la misma masa al formar tejido 6seo compacto. La
morfologia del hueso permite conseguir un material rigido y ligero al mismo
tiempo. La rigidez la confiere la capa exterior, formada de material compacto,

mientras que en el interior adopta una forma esponjosa que le permite minimizar el
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peso. En huesos largos, la seccion y el espesor de la pared exterior varian a lo
largo del perfil ajustandose a las solicitaciones a las que estaran sometidos en
cada zona.

En vida, el hueso es un tejido activo que crece durante el desarrollo del individuo
y se moldea y remoldea durante el transcurso del tiempo. Es capaz de
regenerarse en caso de fractura, o por el contrario, de alterar sus propiedades
mecanicas ante procesos patoldgicos graves, o simplemente con la edad. Por otra
parte, la morfologia de los huesos es compleja, en la cual también existen
diferencias considerables en la forma y tamafio entre distintos individuos que
pueden alterar Ila distribucion de tensiones en el mismo. La transmision de las
cargas puede verse alterada en una zona debido a curvaturas patolégicas o a
variaciones en la curvatura del hueso, lo que afecta a la respuesta del mismo ante
una determinada solicitaciéon. En 1892 Julius Wolf sefialé que: “la forma dada del
hueso, los elementos dseos colocados o desplazados en la direccion de la presion
funcional y su aumento o disminucién en masa reflejan la capacidad de presion
funcional”. En otras palabras; el hueso responde en funcion de las fuerzas que se
aplican sobre él. El hueso, como tejido vivo puede modificarse y responder a
repetidas fuerza aplicadas a él, fortaleciéndose donde lo necesite y reduciéndose
donde no. Esta modificacidn incluye la reorientacion de partes y areas del hueso,
cuando el limite de plasticidad 6sea es excedido el hueso no puede recobrar su
forma original y modifica por ello su estructura (Paola, F. 2005; Wolff, J. 1986;
Sanchez, J. 2005; Sanchez, A. 2007; Buckwalter, C. 2009).

1.5.2 Estudio de la anisotropia del hueso

El material 6seo es un material radicalmente distinto a cualquier otro tratado por la
mecanica clasica. Su estructura es heterogénea y anisétropa y sus propiedades
mecanicas varian no solo entre distintos individuos, sino para un mismo individuo
el hueso es capaz de evolucionar al modificar sus propiedades en funcién del tipo
de solicitaciones a que se vea sometido. En principio el hueso de la zona cortical

no se comporta como un material isétropo, es decir, sus propiedades mecanicas
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van a depender de la direccion considerada. Por ejemplo, en la parte central de la
zona compacta de un fémur humano, la rigidez es de alrededor de un 50%
superior en la direccidén axial que en la transversal. Puede presentar distintos tipos
de simetria elastica, al depender de su estructura, aunque lo mas normal es que
presente isotropia transversal o que se comporte como un material ortotropico. La
zona esponjosa del hueso es mucho mas compleja que la cortical, debido
fundamentalmente a la heterogeneidad que presenta. Por ejemplo, la zona
esponjosa encontrada en los extremos de huesos largos puede ser fuertemente
anisoétropa, con un comportamiento similar al de la zona cortical, debido a la
orientaciéon preferente que adoptan las trabéculas individuales que componen la
zona esponjosa del hueso. Sin embargo, existen otras zonas en las que la
direccién de las trabéculas es aleatoria, y el hueso esponjoso es practicamente
isotropo. En general, la isotropia de la zona esponjosa del hueso dependera de los
esfuerzos que actuen en cada zona, ya que estos son los que determinan la
simetria geométrica de las trabéculas. Si las condiciones de carga son
asimétricas, existira asimetria geométrica, y por tanto, el material se comportara
como iso6tropo, al no existir ninguna direccién privilegiada. Sin embargo, cuando
los esfuerzos sean axiales, existira simetria cilindrica en la estructura; y el material
presentara isotropia transversal. Esta variabilidad en el comportamiento del hueso
esponjoso ha dado lugar a distintos criterios a la hora de seleccionar el modelo
que represente el comportamiento de la zona esponjosa. Muchos estudios
simplifican el problema y consideran esta zona del hueso como isétropa, pero en
algunas ocasiones se considera como un material ortotrépico para describir mejor
el comportamiento del material en funcion de la direccién. El hecho de considerar
un material como is6tropo, cuando realmente se trata de un material ortétropo,
puede dar lugar a errores que en algunos casos pueden ser significativos.

El estudio de las propiedades mecanicas del hueso permite predecir las fuerzas
que el hueso es capaz de resistir, las posibles consecuencias de las
enfermedades, entender el efecto de envejecimiento y otras caracteristicas
(Currey, 1970). El hueso es casi dos veces mas resistente a compresién de lo que

lo es a traccidon. La resistencia maxima a traccidon se ha considerado como la
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propiedad mecanica mas importante de esta estructura. Por consiguiente, la
mayoria de las pruebas hechas para estudiar las propiedades mecanicas de los
huesos han sido a traccion con probetas orientadas a lo largo del eje axial de los
huesos (Reilly, D. 1975; Zysset, P. 1999; Muller, C. 2001; Lalegname, A. 2002;
Rincon, E. 2004).

1.6 Funcion del método de los elementos finitos en biomecanica

El papel tradicional del analisis por elementos finitos en ingenieria mecanica ha
sido evaluar las probabilidades de fallo estructural bajo un estado de cargas
aplicadas. Este ha sido basicamente su papel durante los primeros diez afnos de
su aplicacibn en biomecanica ortopédica. Desde entonces el panorama ha
ampliado sus horizontes. El aumento de la capacidad de los ordenadores y la
aparicion de paquetes de software mas completos, permiten la representacion de
modelos con caracteristicas no lineales, tridimensionales, mas realistas y la
aplicacion de métodos iterativos para describir el comportamiento mecanico a lo
largo del tiempo, o para determinar la estructura del hueso en funcién del estado

de carga al que ha estado sometido.

En las ultimas décadas las herramientas de calculo numérico computacional
y en especial el Método de los Elementos Finitos, se han popularizado en el
campo de la biomecanica y la ortopedia. Estas herramientas originalmente
desarrolladas en el campo de la ingenieria, permiten crear los medios
virtuales para el estudio del aparato musculo-esquelético y de esta manera
determinar el comportamiento mecanico de sistemas hueso-implante sin
necesidad de intervencion y experimentacion en el cuerpo humano. Al mismo
tiempo es posible desarrollar y trabajar con modelos individualizados, que
consideren las caracteristicas particulares de cada paciente y que ayuden
en la exploraciéon y busqueda de soluciones a problemas especificos antes de
la intervencién quirargica (Pérez, M. 2004; Seral, B. 2001).

En cualquier caso, incluso en los modelos mas sofisticados existe un alto grado de

incertidumbre en cuanto a la influencia que tienen todas las hipotesis
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simplificativas que siempre es necesario realizar. Pero lo que si permiten estos
modelos es modificar facilmente los parametros, de forma que se puede evaluar
su influencia en el comportamiento mecanico de la estructura. En este sentido
también se puede estudiar el efecto de ciertas hipétesis consideradas. Pero para
realizar un analisis parameétrico, se deben cumplir dos condiciones. Por un lado, el
modelo debe ser lo suficientemente simple como para utilizarlo repetidamente, y
debe limitarse el numero de parametros. Por otra parte, el modelo debe ser lo
suficientemente realista como para permitir garantizar los resultados obtenidos, y

debe estar suficientemente clara su relacién con la estructura real.

A la vista de lo indicado anteriormente, el papel del método de los elementos
finitos en la investigacion biomecanica puede desglosarse en tres aspectos

principales.

En primer lugar puede ser una herramienta para interrelacionar datos
experimentales e integrarlos en modelos que expliquen los fendmenos bioldgicos
que realmente ocurren. Debido a sus bases analiticas, pueden erigirse en una

herramienta mas potente en estos aspectos que un modelo estadistico.

En segundo lugar, se puede aplicar como método de extrapolacion de datos, para
estimar variables que no podrian ser determinadas de otra manera. Los estudios
de modelos micromecanicos del hueso esponjoso y células, en los cuales se
extrapola informacion de tensiones de un nivel superior de organizacién del tejido
a otro inferior, son buenos ejemplos de este cometido. Otro ejemplo de este papel
del analisis por elementos finitos es la extrapolacion de datos experimentales

sobre animales a los casos humanos.

Por ultimo, el analisis por elementos finitos puede usarse como un método de
experimentacion numeérica, muy similar en concepto a los otros métodos
experimentales utilizados en investigacion ortopédica. En un paciente son muchos
los factores que influyen sobre el resultado de la investigacion clinica sobre los
que el investigador tiene poco control. Sin embargo, en el modelo numérico no se

pueden incluir los factores que influyen sobre los resultados clinicos, pero ofrece la
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ventaja de permitir un maximo control experimental. En cuanto a aspectos
practicos, la integracion del analisis de elementos finitos con otras herramientas
como la Tomografia Axial Computarizada (TAC), lo convierten en una herramienta
con un buen numero de aplicaciones. Resulta muy util en la busqueda de disefio
de articulaciones artificiales o como herramienta de investigacion de las relaciones
causa - efecto de los mecanismos de fractura clinica. Por otra parte, dentro de la
medicina quirurgica, permite efectuar la eleccion adecuada para un hueso
concreto sobre la base de sus caracteristicas especificas; lo que permite plantear
su evolucion futura sin necesidad de intervenir al paciente y por tanto, es
fundamental para el éxito y buen acierto en ensayos preclinicos de implantes.
Otro aspecto no menos importante es la relacion coste - efectividad del método de
los elementos finitos. Su versatilidad frente a los costosos procedimientos
experimentales los presenta como un método barato frente a estos y cada vez
mas accesible al presentarse en paquetes de software muy elaborados
(Bosch, J. 2007; Paola, F. 2005).

1.7 Estudios relacionados con el tema

La combinacion fructifera que se ha producido entre experimentacion fisica y
experimentacion tedrica, a través del uso intensivo de modelos de simulacion, ha
conllevado a que en los ultimos afnos haya habido un creciente interés en el
estudio del comportamiento biomecanico de diferentes dispositivos de fijaciéon en
el tratamiento de las fracturas. Ultimamente el nimero de fracturas ha aumentado
en gran medida, debido al incremento de la esperanza de vida y al envejecimiento
de la poblacion, asi como al aumento de pacientes con osteoporosis
(Doblaré, M. 2005).

En el 2001 Seral, B.; Garcia, J.; Cegonino, J.; Doblaré, M.; Palanca, D. y Seral,
F. en el trabajo “Osteosintesis Extramedular vs. Intramedular en las Fracturas
Trocantéreas de Cadera. Analisis 3D (tres dimensiones) con Elementos Finitos”

publicado en la Revista de Ortopedia y Traumatologia, realizan un estudio
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biomecanico del tratamiento de las fracturas trocantéreas de fémur, donde
comparan dos fijadores internos: Gamma (Howmedica) y DHS (Synthes) mediante
elementos finitos. Para el mismo consideraron el tejido 6seo como un material
homogéneo, lineal e is6tropo. Las cargas que tuvieron en cuenta fueron: el peso
del cuerpo, la traccion de los musculos abductores en el trocanter mayor y la
traccion del musculo psoas en el trocanter menor.

Obtuvieron resultados del estado tensional de los fijadores y el fémur, los cuales
compararon entre si de forma cualitativa debido a las simplificaciones hechas en la

investigacion (Figura 1.7).

Figura 1.7. Fijadores Gamma y DHS (Seral, B. 2001).

En el trabajo “Andlisis y disefio por elementos finitos de un nuevo clavo
intramedular bloqueado para fracturas diafisiarias e intertrocantéricas del fémur”
de los autores Geronimo, A.; Mejias, V.; Gonzalez, C. y Cerrolaza, M. publicada
en el 2002 en la revista Métodos Numéricos en Ingenieria y Ciencias Aplicadas,
se analiza mediante elementos finitos un modelo tridimensional. El cual consiste
en un fémur humano fracturado y un dispositivo intramedular bloqueado de acero
quirargico (Figura 1.8). Para el analisis, el hueso lo consideraron como un
material homogéneo e isotrépico. Las cargas tenidas en cuenta fueron las
correspondientes al momento de apoyo sobre una pierna cuando se camina. Bajo
esta accion solo se asumieron las cargas producto al peso corporal, el efecto de
los musculos psoas-lliaco, gluteo mayor, medio, menor y el fémur se considera
empotrado en su parte distal. Para el analisis se utilizd el paquete de calculo

Pro/Mecanica con el cual se determinaron las tensiones de Von Mises las cuales



Antecedentes y estado actual 30

se compararon con el esfuerzo de fluencia y esfuerzo ultimo del material del

dispositivo.

Figura 1.8. Clavo intramedular bloqueado para fracturas diafisiarias
e intertrocantéricas del fémur (Gerénimo, A. 2002).

En la investigacion “Clavos intramedulares vs. placas de osteosintesis para
fracturas de fémur: Anadlisis por elementos finitos” publicada en la revista
Biomecanica en el 2004, los autores Charles, M.; Lacroix, D.; Proubasta, I. y
Planell, J. realizan una comparacion mediante elementos finitos entre dos
dispositivos empleados para fracturas en la diafisis: clavo intramedular tipo
Klntscher y placa de osteosintesis (Figura 1.9). El estudio incluy6 simulaciones en
dos etapas de regeneracion de la fractura con implantes de acero inoxidable y
titanio. Las condiciones de contorno tenidas en cuenta simulan el apoyo
monopodal e incluyen las cargas producto al peso corporal y los musculos
abductores, psoas iliaco e iliotibial. Tuvieron en cuenta la regidén trabecular vy
consideraron el material 6seo como isotropico.

Realizaron una comparacion entre las tensiones para cada material en cada etapa

de la fractura y las deformaciones en los fijadores y en la zona fracturada.
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Figura 1.9. Modelos de fijadores para fracturas en la diafisis (Charles, M. 2004).
a) Clavo intramedular tipo Kiintscher
b) Placa de osteosintesis

Martel, O.; Blanco, F.; Carta, J.; Mentado, B. y Monopoli, D. en la investigacion
“Analisis mecanico comparativo de los dispositivos placa DHS y clavo intramedular
en el tratamiento de las fracturas proximales de fémur” publicada en el Séptimo
Congreso Iberoamericano de Ingenieria Mecanica en el 2005, realizan estudios
mediante elementos finitos para determinar el estado tensional de la placa DHS y
de un clavo intramedular frente a 9 trazos distintos de fractura.

El modelo 6seo elegido es un modelo simplificado, al obtener un fémur basado
en formas geométricas sencillas (Figura 1.10). Consideraron el tejido éseo
isétropo y la parte del hueso esponjoso la modelaron como huecos. Solo tuvieron
en cuenta las cargas producto al peso, en el momento de apoyo monopodal del

ciclo de marcha.

Figura 1.10. Modelo simplificado del fémur (Martel, O. 2005).
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Se compararon las tensiones de todos los elementos que componen cada
dispositivo de osteosintesis desde un punto vista exclusivamente tensional y de

forma cualitativa.

En el 2005 los autores Gonzalez, Y.; Falcon, O.y Cerrolaza, M. publicaron en
el Octavo Congreso Argentino de Mecanica Computacional, el trabajo, “Disefo,
analisis y fabricacion de una placa angulada para tratamiento ortopédico en nifios
afectados por paralisis cerebral”. El disefio propuesto fue el resultado de estudios
y analisis comparativos donde aplican el método de elementos finitos, mediante la
imposicion de condiciones de contorno que reprodujeron un estado de carga
patoldgica tipica, en condicidn estatica.

La geometria 0sea se obtuvo a través del modelado en tres dimensiones,
suministrada por un estudio de resonancia magnética (MRI data), realizado al
fémur derecho de una nifia de 5 afios de edad con paralisis tipo: cuadriplegia
espastica.

El material 6seo fue considerado como lineal e isotrépico con una distribucién
homogénea. Las cargas tenidas en cuentas fueron las correspondientes al peso
de un nifo en posicion de pie y a las de dicho nifio en la marcha. Para los dos
casos de cargas propuestos se obtuvieron las tensiones de Von Mises
(Figura 1.11).

Figura 1.11. Modelo de placa angulada (Gonzalez, Y. 2005).
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Los autores: Tovar, C.; Cerrolaza, M. y Bendayan, J. publicaron en el 2002 en la
revista Métodos numéricos en ingenieria el trabajo “Disefio y analisis por
elementos finitos de placas para fijacién interna de fracturas”.

El propésito de este trabajo fue el disefio y analisis mediante elementos finitos de
una placa de compresiéon dinamica (DCP) y una placa de minimo contacto para la
fijacion interna de fracturas. En él se evaluan numéricamente las distribuciones de
tensiones que se generan en los modelos de los sistemas placa-hueso. Para el
célculo se modeld, un cilindro de diametro externo de 35 mm e interno de 25 mm,
que simula la diafisis del fémur (Figura 1.12). A los dispositivos se le otorgaron las
propiedades mecanicas del acero 316 recocido y el material 6seo se consideré
como ortotropico. A los modelos se les aplicaron cargas de traccion, flexion y
torsién. Los resultados obtenidos solo pueden tenerse en cuenta de forma

cualitativa, debido a las consideraciones tenidas en cuenta.

Figura 1.12. Placa de compresion dinamica (DCP) (Tovar, C. 2002).

De forma general todas las investigaciones relacionadas con este tema son una
aproximacion, ya que se hacen muchas simplificaciones debido a las
complejidades de la simulacion del comportamiento biomecanico del sistema
musculo esquelético, la caracterizacidén del material 6seo y que cada persona tiene
caracteristicas diferentes. Lo que da a demostrar la necesidad de la
personalizacién de cada estudio.

Como se aprecio en la literatura consultada, la mayoria de las investigaciones de

este tipo, consideran la accion de las cargas musculares en funcion de la
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actividad fisica, asi como la zona de aplicacion de las restricciones. En la mayoria
de los casos se considera el material éseo como isotrépico cuando su
comportamiento es mas bien transversalmente isotropico, y generalmente solo se
analiza el estado tensional de los fijadores, por lo que es de gran importancia
determinar la durabilidad de estos. Es importante destacar la importancia del factor
dinamico el cual puede cambiar de forma drastica los resultados de cualquier
investigacion de este tipo, ya que este en funcion de la actividad fisica aumenta o

disminuye las cargas producto al peso corporal.

1.8 Conclusiones del capitulo

e A la hora de realizar calculos para determinar estados tensionales,
desplazamientos, calculos de fatiga, etc., resulta de vital importancia
considerar cierto factor dinamico que depende de la actividad fisica que

realice la persona.

o Para el tratamiento de una fractura existen gran cantidad de fijadores lo cual
conlleva a un problema a la hora de decidir cual de los dispositivos resulta

mas adecuado, desde el punto de vista mecanico.

e Las propiedades mecanicas del material 6seo varian no solo entre distintos
individuos, sino para un mismo individuo el hueso es capaz de evolucionar
y modificar sus propiedades en funcion del tipo de solicitaciones a que se
vea sometido. Esta caracteristica dificulta la definicion exacta de dichas

propiedades mecanicas para cada individuo.

e Dificultad al determinar la durabilidad de los fijadores, debido a las
caracteristicas de las fracturas, la salud del paciente y la actividad fisica

que se desarrolle.
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CAPITULO 2: MODELACION Y ANALISIS DE LOS DISPOSITIVOS USADOS
EN LA CONSOLIDACION DE LAS FRACTURAS 31B2.1 Y
31B2.3

2.1 Introduccién

Para obtener resultados lo mas préximos posibles a la realidad, en esta
investigacion se considera el material 6seo como transversalmente isotropico.
Ademas de determinar el estado tensional de los fijadores analizados, se
realizaran estudios de fatiga para determinar cual de los dispositivos es mas
duradero en funcién de las condiciones adoptadas. Los estudios de fatiga resultan
muy importantes, sobre todo para evaluar el periodo de vida util de los fijadores
usados en el tratamiento de personas joévenes, las cuales tienen gran actividad

fisica, lo que aumenta el riesgo de roturas prematuras de los fijadores.

Para el estudio se escogieron las fracturas 31B2.1 y 31B2.3 donde se tuvo en
cuenta la clasificacion de la AO. Estas son fracturas frecuentes y muy peligrosas
ya que se corre el riesgo de amputacién de la cabeza femoral y sustitucién de esta

por una prétesis de cadera.

Este capitulo tiene por objetivo realizar un estudio pseudodinamico de los fijadores
internos mencionados en el capitulo anterior. Para ello se determinaran las
propiedades mecanicas del material éseo y del material de los fijadores, asi como
las condiciones de carga a las que esta sometida la regidn proximal del fémur en
la fase de apoyo monopodal del ciclo de marcha, con el correspondiente factor
dindamico que afecta dicha actividad fisica. Se definira la zona de apoyo y el tipo
de restriccién adoptado, en funcién del instante de tiempo del ciclo de marcha al
que se le realiza el estudio.

Ademas, se definiran los parametros fundamentales para realizar estudios de

fatiga a los modelos propuestos.
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2.2 Analisis del SolidWorks y el COSMOSWorks

El SolidWorks, es el paquete de modelado geométrico mas popular en el disefio
mecanico hoy en dia, ademas de ser uno de los mas completos aplicado en la
rama de la mecanica. Reconocidas firmas en el mundo lo utilizan. En él se disefia
en un entorno 3D y se crean dibujos 2D (dos dimensiones) con base en modelos
3D, donde el croquizado es la base para las operaciones, que a su vez son las
que conforman las piezas, la intencion de disefio es captada por cotas, relaciones
y ecuaciones, los dibujos se generan a partir de los modelos de piezas y de
ensamble. En SolidWorks, las cotas conducen la geometria del modelo, si se
cambian las cotas, también cambia la forma del modelo, pudiéndose relacionar las
cotas entre si por medio de ecuaciones. En este software se capta la intencion de
un disefio: las relaciones, los parametros y el comportamiento del modelo. Se
pueden trazar lineas de forma aproximada y acotarlas mas tarde con mas
precision. También se puede cambiar el croquis y las cotas de la operacidon en
cualquier momento y reconstruir la pieza. De ahi el hecho de ser una potente
herramienta para el disefio paramétrico. Se considera que este software
paramétrico junto a los otros es capaz de aumentar el rendimiento de disefio

(comparado con el AutoCAD) hasta en un 40%.

Si a esta cualidad, se le suma el hecho de que se le puede incorporar como
modulo adicional el paquete de analisis por elementos finitos COSMOSWorks
(muy similar al COSMOSDesignSTAR, pero mucho mas completo), con ello no es
necesario exportar el modelo, con lo que se gana en tiempo y se mantiene la
integridad del mismo. El modelo puede ser modificado y reanalizado en un
momento dentro del mismo software, en lugar de crear manualmente estudios,
mallar, ejecutar los diferentes tipos de analisis y verificar los resultados. El
SolidWorks junto con el COSMOSWorks no necesita de gran equipamiento técnico
(Ramos, Y. 2008).
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2.3 Analisis pseudodinamico

2.3.1 Ciclo de marcha

El ciclo de una marcha comprende toda actividad que ocurre entre el contacto del
talon de una extremidad y el siguiente contacto del talon de la misma extremidad
con el suelo. Un ciclo consta, pues, de dos pasos (Figura. 2.1) (Ounpuu, S. 1996).

La velocidad de marcha es la distancia que recorre el cuerpo hacia delante en la
unidad de tiempo escogida. En condiciones normales, la velocidad de marcha es
de 1,5 m/s. La cadencia de la marcha es el numero de ciclos o pasos por unidad
de tiempo. La cadencia normal en el hombre es de 120 pasos/minuto o lo que es
lo mismo, un ciclo por segundo. La velocidad de marcha es también el producto
de la cadencia por la longitud del ciclo. Puesto que la cadencia es medida en
pasos por minuto, es necesario que la ecuacion resultante sea divida entre 120

(Plas, F. 1984).

Fase monopodal
A del ciclo de marcha B

Ciclo de Marcha

Figura 2.1. Fase monopodal del ciclo de marcha (Plas, F. 1984).
A — Pierna derecha.
B — Pierna izaquierda.

2.3.2 Cinética de la cadera

El conocimiento de las fuerzas que actuan sobre la articulacion de la cadera, es
de suma importancia e interés a la hora de tratar las diversas patologias que se
producen en la misma y para determinar el disefio y comportamiento de fijadores y

protesis de cadera. Por dicho motivo, es necesario conocer no solo las fuerzas
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que actuan en la cadera en estado de equilibrio, sino también las que se generan
dinamicamente como consecuencia de la accion muscular y del movimiento en
general.

El estado de cargas al que se encuentra sometido el fémur es muy variable y
depende del movimiento que se realice; asistido por una gran cantidad de
ligamentos y musculos que se insertan en el hueso. Algunos criterios toman en
cuenta la contribucidn de la forma y la existencia de masas musculares y estos se
basan fundamentalmente en la distribucion tensional, producto de solicitaciones
mecanicas. Los maximos esfuerzos tensionales representan la mayor situacion
de peligro de fractura y se localizan en la parte proximal, a nivel de la zona
trocantérica. Seria excesivamente complicado tomar en cuenta todas las cargas
que se producen por un efecto corporal en un andlisis. Por ello en esta
investigacion se tomara un modelo mas simple; en el cual se considera uno de los
casos de carga mas habitual y desfavorable, que corresponde al momento de
apoyo sobre una pierna al caminar, que no es mas que la fase monopodal del ciclo
de marcha (Figura. 2.1). De hecho, son las cargas musculares de esta actividad
las que se analizan en la mayoria de los trabajos al respecto (Plas, F. 1984; Stolk,
J. 2001; Geronimo, A. 2002; Jonkers, |. 2002).

Diversos autores a través de plataformas de marcha y electrogoniometria han
estudiado las fuerzas resultantes que actuan sobre la cadera, ya sea en
condiciones estaticas o durante la marcha.
Por la alta complejidad que conlleva la simulacidén y todas las reacciones
musculares que intervienen en la fase de apoyo monopodal, solo se tuvieron en
cuenta aquellas que tienen una mayor actividad, las cuales se simplificaron en
cuatro grupos:

e La traccion de los musculos abductores.

e La traccion del llio-tibia Itrac en el trocanter mayor.

e La traccion del musculo lliopsoas en el trocanter menor.

o El peso del cuerpo aplicado en la cabeza femoral.
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En la Figura 2.2 se muestran imagenes representativas de estos musculos.

Figura 2.2. Cargas musculares (Anatomia. 2007; Somatics. 2010).

a) lliopsoas.
b) Abductor
c) llio-tibial trac

Las cargas mecanicas que se producen en la cadera, inducidas por el peso del
cuerpo, se ven afectadas por cierto coeficiente dinamico que depende de la
actividad fisica que desarrolle la persona. Para el ciclo de marcha, este coeficiente
es de 4,5, por lo que las cargas producto al peso corporal aumentan 4,5 veces
(Pauwels, F. 1980).

Se conoce que un miembro inferior pesa alrededor del 15,14 % del peso total del
cuerpo. Ambos miembros inferiores serian pues el 30,28 % del peso total. En
consecuencia, el peso que soportan los miembros inferiores, es igual al peso total
menos el peso de los miembros inferiores, o lo que es o mismo, el 69,72 % del
peso corporal (Braune, W. 1988).

Para este estudio se considerd una persona de 80 kg de peso, que realiza una de
las actividades fisicas mas comunes (caminar). Para esta investigacion se
escogid, del ciclo de marcha, la fase de apoyo monopodal. Como en ese instante
la persona solo tiene apoyada una sola pierna, solo actuara sobre ella el 84.86 %
del peso total de la persona, o lo que es lo mismo 67,9 kg. Como consecuencia
de la marcha, este valor del peso se vera afectado por un coeficiente dinamico

de 4,5 lo que aumenta el valor del peso que recae sobre una pierna hasta un valor
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de 305,55 kg, o lo que es lo mismo 2997 N. Los valores de las cargas musculares
y las del peso, para mayor comodidad se han descompuesto en tres componentes
y se ubicaron como se muestra en la Figura 2.3. En la Tabla 2.1 se exponen las
magnitudes de estas cargas (Taylor, M. 1996; Bergmann, G. 2001; Ramos, Y.
2008).

, Cargas e
producto |
- alpeso | N
\ 7 .
Z / 7
Abductor | | "" |
X ¥ : % v X

lliopsoas llio-tibial trac

Figura 2.3. Ubicacion de las cargas.

Tabla. 2.1. Cargas tenidas en cuenta para el analisis.

Cargas Fx (N) | Fy (N) | Fz (N) | Resultante
Cargas producto al peso 1062 130 - 2800 2997
Abductor -430 — 1160 1237
llio-tibia Itrac — — -1200 1200
lliopsoas -78 - 560 525 771

2.3.3 Modelo del fémur

El fémur humano obtenido con autorizacion del reservorio de modelos 6seos del

cuerpo humano: The Finite Element Meshes Repository Of The International

Society Of Biomechanics tiene las siguientes caracteristicas fisicas: Es un fémur

izquierdo con una longitud maxima de 449 mm y el diametro de la cabeza de
51,20 mm. Las partes del hueso trabecular se modelaron como huecas, lo que

representa peores condiciones para el modelo respecto a las reales (Figura 2.4).
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\
Figura 2.4. Seccion del modelo del fémur (Estrada, R. 2007).

2.3.4 Modelo de los fijadores
Los fijadores se modelaron con ayuda del paquete CAD SolidWorks 2006, donde

se tuvo en cuenta cada detalle de los mismos. Para ello se realizaron mediciones

auxiliandose de un pie de rey y un micréometro.

Al llevar los modelos reales de los fijadores a modelos tridimensionales con ayuda
del paquete CAD antes mencionado, se realizaron algunas simplificaciones para
facilitar los ensambles y los posteriores calculos. Estas simplificaciones no
comprometen la calidad de los resultados ya que no son significativas en los
modelos desde el punto de vista del comportamiento mecanico de los mismos.

En los modelos de los tornillos que fijan los dispositivos a la diafisis del fémur, no
se consideraron los orificios para la fijacion de dichos tornillos. Cada elemento
roscado se modeld con algunas simplificaciones, se tomé como diametro de la

zona roscada el diametro interior de la rosca.

e Placa DHS

La placa DHS estd compuesta por siete tornillos cortical de 4.5 mm de
diametro y 30 mm de longitud, que fijan la placa tubo a la diafisis del fémur. El
tornillo deslizante canulado tiene una longitud de 100 mm y 22 mm de longitud de
la rosca y un diametro de 12.5 mm en la parte roscada. Este tornillo va por dentro

de la placa tubo de 130°, fijado a ella por el tornillo de compresion (Figura 1.5 a)).
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e Placa RALCA

Es un fijador compuesto por cuatro tornillos de cortical de 4,5 mm de diametro y 30
mm de longitud que fijan la placa base a la diafisis del fémur. EI tornillo
intramedular de 100 mm de longitud y un diametro menor de 5 mm va fijado a la
placa base por medio de dos tuercas y el extremo roscado va a fijar a la partes
dafnadas (Figura 1.5 b)).

¢ Placa angulada a 130° a compresion dinamica
Esta compuesta por cuatro tornillos de cortical de 4,5 mm de diametro y 30 mm de
longitud, que fijan a la diafisis del fémur la placa. La placa tiene 16 mm de

ancho y 90 mm de longitud la parte que va por dentro del fémur (Figura 1.5 c)).

2.3.5 Propiedades mecanicas

2.3.5.1 Acero quirurgico AlSI 316L

El material de los dispositivos de fijacién para uso quirurgico debe cumplir con
determinados requisitos que los diferencian de los demas metales, que no
reaccione con el cuerpo humano es uno de los mas importantes, asi como poseer
alta resistencia a la fatiga. Todo biomaterial ortopédico posee un mddulo de
elasticidad mayor que el del hueso. De la elasticidad depende el llamado stress-
shielding o proteccion a la tension. Ello se refiere a la disminucidn de las tensiones
que soporta el hueso subyacente al fijador, ya que este ultimo es mucho mas
rigido y las absorbe. Al disminuir las fuerzas o cargas sobre el hueso se produce
un proceso de osteopenia o pérdida de la masa 6sea alrededor del fijador, lo cual
puede conducir al aflojamiento del implante. La mayor flexibilidad de los
biomateriales reduce este fendmeno. Entre los metales mas empleados se
encuentran el acero quirurgico AISI 316L, el cual se escogio para el analisis. Las
propiedades mecanicas del material antes mencionado se muestran en la
Tabla 2.2 (ASTM. 1978; Comin. 1998; Gonzalez, Y. 2005; Yanez, A. 2007).
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Tabla 2.2. Propiedades mecanicas del acero quirurgico AlSI 316L.

Nomenclatura | Nombre AISI 316L
E (Pa) Mddulo de elasticidad 2 e+011
U Coeficiente de Poisson 0,28

0 (kg/m®) | Densidad 7800

Oy (Pa) Limite de rotura a traccion 6,80 e+008
Oe (Pa) Limite elastico 2,40 e+008
0.1 (Pa) Limite de fatiga 3,0 e+008

2.3.5.2 Material 6seo

El modelado del comportamiento mecanico del hueso humano es sumamente
complejo, si se parte del hecho de que su constitucion, estructura y propiedades
se ven afectadas por la edad, sexo, padecimientos y de que se trata de un tejido
vivo cuyas propiedades solo se pueden evaluar in vitro (producido en el
laboratorio por métodos experimentales).

El hueso es una geometria complicada, compuesta por material no homogéneo,
anisotropico, no lineal y viscoelastico, una de las mayores dificultades es medir
de forma precisa sus propiedades mecanicas (Yoon, H. 1976; Ashman, B.
1984; Meunier, A. 1989).

Diversos investigadores han realizado experimentos para determinar los valores
de estas propiedades, entre ellos se destacan Ashman, B. en 1984, quien utilizd
una técnica de ondas acusticas para encontrar el promedio del modulo elastico en
la direccion transversal (13.4 GPa) y en la direccidén longitudinal (20.0 GPa).
Zysset, P. en 1999 llevo a cabo un estudio mecanico para medir el modulo elastico
del hueso trabecular y del hueso cortical, donde encontré que el médulo elastico
en la direccidon longitudinal es aproximadamente un 40% mayor que el de la
direccion transversal. Algunos investigadores han publicado las propiedades del
hueso en todas las direcciones. Entre los mas destacados se encuentran: Yoon,
H. en 1976, Ashman, B. en 1984 y Meunier, A. 1989; quienes consideraron el
hueso transversalmente isotrépico. En la Tabla 2.3 se muestran los maodulos de
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elasticidad (E), coeficientes de Poisson (u) y moddulos de rigidez (G) obtenidos

por estos investigadores.

Tabla 2.3. Propiedades mecanicas del hueso cortical determinado
experimentalmente por distintos autores.

Nomenclatura Ashman. B Meunier. A Yoon. H

1984 1989 1976
Fémur fresco Fémur fresco Fémur seco

Ex=E, (GPa) 13,48 12,41 18,8

E, (GPa) 20,6 20,35 27,4

Gxy (GPa) 4,52 4,22 717

Gy (GPa) 6,23 5,8 8,71

Mxy 0,37 0,41 0,31

Mxz 0,22 0,20 0,193

Mzy 0,36 0,35 0,28

Por la diversidad de resultados, para esta investigacion se promediaron los valores
de las propiedades mecanicas del material 6seo mostrados en la tabla anterior.
Los resultados obtenidos se muestran en la Tabla 2.4. Dichos resultados reflejan
las propiedades mecanicas que se le asignaron al material éseo para esta

investigacion.

Tabla 2.4. Propiedades mecanicas del material éseo.

Nomenclatura Nombre Valor
Ex (GPa) Mddulo de elasticidad X 14,9
Ey (GPa) Modulo de elasticidad Y 14,9
Ez (GPa) Médulo de elasticidad Z 22,8

Gxz (GPa) Médulo cortante 6,91
Gxy (GPa) Modulo cortante 5,3
Gzy (GPa) Modulo cortante 5,3
M xy Coeficiente de Poisson 0,36
M xz Coeficiente de Poisson 0,20
Mzy Coeficiente de Poisson 0,33

p (kg/m®) | Densidad 1900
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2.3.6 Restricciones

El modelo del fémur se consideré6 empotrado en la epifisis inferior. Aunque esta
situacion de apoyo o restriccion no es real, permite obtener valores bastante
razonables, ya que de cualquier forma el comportamiento de la zona distal afecta
poco a las fracturas aqui estudiadas (Figura 2.5). Esta consideracion también ha
sido adoptada por otros investigadores tales como (Seral, B. 2001; Gerdénimo, A.
2002; Martel, O. 2005; Gonzalez, Y. 2005).

Figura 2.5. Restricciones.

2.3.7 Mallado de los modelos

De forma general para cada modelo propuesto se realiz6 un mallado estandar
donde se utilizdé un elemento finito tipo solido tetraédrico de alto orden (10 nodos),
con tres grados de libertad por nodo con un tamafo de elementos de 5 mm y una

tolerancia de 0,25 mm.

En la Tabla 2.5 se muestran los datos del mallado de cada modelo para las
fracturas 31B2.1 y 31B2.3.

Tabla. 2.5. Cantidad de nodos y de elementos para cada modelo de fractura.

Fractura 31B2.1 Fractura 31B2.3
Modelos Nodos | Elementos | Nodos | Elementos
Placa DHS 44290 23774 44971 24187
Placa angulada a
130° a compresion 35562 18708 35839 19026
dinamica.
Placa RALCA 35607 18493 35039 18054
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2.3.8 Verificacion de la convergencia y del equilibrio de los modelos

La comprobacién de la convergencia del mallado se efectua al variar el tamafio de

los elementos, desde el tamafo predeterminado a la mitad del tamafo del mismo,

donde se verifica el resultado de las tensiones maximas para cada caso. A su vez

el modelo por elementos finitos debe encontrarse en equilibrio, donde existe

correspondencia entre los valores de las cargas actuantes y las reacciones que se

producen en los apoyos. En la Tabla 2.6 se resumen estos resultados.

Tabla. 2.6. Verificacion de la convergencia del mallado y del equilibrio de los

modelos.
Tensiones | Tensiones Cargas
con con aplicadas Cargas de reaccion
mallado mallado (N) (N)
Fracturas | Fijadores 5 mm 3 mm
(MPa) (MPa) SX | SY | >Z >X >Y >Z
Placa 55.1 55.51 554.32 | 428.44 | 2314.9
DHS
Placa 56.7 56.20 555.43 | 431.08 | 2315
31B2.1 RALCA
Placa 104 103.4 554.12 | 430.53 | 2315.2
angulada
Placa 63.3 64.1 554 | 430 | 2315 | 554.24 | 429.71 | 2315.3
DHS
Placa 64.05 64 554.57 | 429.71 | 2315.6
31B2.3 RALCA
Placa 200 200.2 554.36 | 429.16 | 2314.9
angulada

2.4 Fatiga en los fijadores

Uno de los fendmenos que ocurre en las piezas que estan sometidas a tensiones

que varian ciclicamente con el tiempo, lo constituye la fatiga, la cual se pone de

manifiesto en el hecho de que un material sometido a la accién de tensiones

variables y repetidas por un periodo de tiempo, puede romperse bruscamente, sin

deformacion previa que lo anuncie. Después de una cantidad de ciclos, la pieza

esta tan débil que falla.




Modelacién y andlisis de los dispositivos usados en la consolidacion de las fracturas 31B2.1y 31B2.3 47

La fatiga es la causa fundamental de roturas en muchas piezas, especialmente en
aquellas hechas de metal. Una falla por fatiga casi siempre da comienzo en
una discontinuidad local como una ranura, muesca, grieta u otra area de
alta concentracion de tensiones a partir de la cual la discontinuidad va
desarrollandose por fisuracion progresiva, hasta que el material, cuya seccién
sana va reduciéndose, no pueda soportar la tensién a la que se ha sometido y se

rompe bruscamente (Goytisolo, R. 1999).

Algunos ejemplos de rotura por fatiga se evidencian en maquinarias giratorias,
tornillos, las alas de los aviones, las plataformas flotantes, los buques, los ejes de
los vehiculos, dispositivos ortopédicos para el tratamiento de fracturas, etc. Un
ejemplo claro de cargas fluctuantes son las que se producen en los miembros
inferiores al caminar. En muchos casos, debido a estas fluctuaciones, dispositivos
que son colocados en estos miembros sufren roturas antes de la recuperacion
total de la zona afectada. Por esta razdn resulta de interés conocer el numero de
ciclos hasta el fallo, asi se puede evitar la colocacién de fijadores que no cumplan

con su funcion.

2.4.1 Corrosion en los fijadores

El material para la fabricacion de fijadores internos debe garantizar la
biocompatibilidad, resistencia a la corrosidén, propiedades mecanicas y fisicas,
compatibles con su funcién especifica en el cuerpo humano, resistentes a la fatiga

durante las aplicaciones de cargas ciclicas y la integracion dsea.

Al introducir un implante en el organismo, el mismo responde con una irritacién e
inflamacion permanente, producto de la rotura vascular y de los tejidos, ademas
de la abrasion del tejido con el implante, como factor mecanico y de la liberacion
de iones toxicos en el caso de los metales, como factor quimico. Es por ello que la
concentracion de carbono debe mantenerse dentro de los limites que especifica la
norma para mantener la resistencia a la corrosién. En el acero AlISI 316L es

importante no tener concentraciones muy elevadas de carbono ya que este se
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combina con el cromo y forma carburos fragiles que se depositan en el borde del
grano austenitico, lo que provoca la oxidacion intercristalina, como se muestra en
la Figura 2.6, lo que debilita el material y provoca la fractura por corrosion
(Rodriguez, L. 2007).

Figura 2.6. Carburos precipitados en acero inoxidable austenitico, provocan
oxidacion intercristalina. Los carburos se presentan en la imagen
como puntos negros (Rodriguez, L. 2007).

2.4.2 Andlisis de fatiga de los fijadores

Para definir el estudio de fatiga primeramente se utilizaron como base los
resultados de las cargas estaticas. EI numero de ciclos requeridos para la falla por
fatiga depende de varios factores de los cuales se tuvieron en cuenta las
propiedades del material, la geometria de los modelos y el numero de
fluctuaciones, los cuales son suficientes para realizar un analisis comparativo
entre los fijadores desde el punto de vista cualitativo (Yanez, A. 2007). La
informacion del material de los fijadores fue proporcionada por una curva
denominada curva S-N (curva de Wohler) obtenida del COSMOSWorks
(Figura 2.7).
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Figura 2.7. Curva S-N. (COSMOSWorks. 2006)

Segun las condiciones de trabajo, existen diferentes ciclos de fatiga que las
caracterizan. Por las caracteristicas del ciclo de marcha, es el ciclo pulsante el que
mejor lo describe, R = 0 (ver ecuacion 2.1), ya que las cargas a las que estan
sometidos los miembros inferiores, van de un valor cero cuando la pierna se
encuentra en descanso hasta que alcanza su maximo valor en la fase de apoyo

monopodal (Figura 2.8).

R= -t (2.1)

R Factor de tension
Smax.  Tensidn maxima

Smin.  Tensién minima
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Figura 2.8. Ciclo pulsante.

2.5 Conclusiones del capitulo

e Se obtuvieron los valores de las cargas musculares en la fase monopodal

del ciclo de marcha, asi como las cargas producto al peso corporal.

e Se obtuvieron las propiedades mecanicas del material 6seo y del material

con que se fabricaron los fijadores (AISI 316L).

e Cada modelo se considerd fijo en la base del fémur.

e Se realizaron los ensambles de los fijadores con el fémur para cada caso de
fractura propuesto, aplicando a los mismos las cargas y las propiedades

mecanicas correspondientes.

e Para los calculos de fatiga se escogié un ciclo pulsante, por ser este el que

mejor describe el ciclo de marcha.
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CAPITULO 3: ANALISIS DE LOS RESULTADOS

3.1 Verificacion de la convergencia del mallado y del equilibrio de los

modelos

En el estudio de las diferentes variantes se alcanzaron los objetivos
correspondientes, al partir del modelado de las piezas y el ensamble de los
fijadores. Se obtuvieron los ensambles sin ningun tipo de interferencia. Los
modelos quedaron listos para la asignacion de las propiedades mecanicas del
material correspondiente a los modelos de cada pieza y al modelo del fémur, las
cuales fueron obtenidas después de una amplia busqueda bibliografica en
investigaciones similares y consultas con expertos. El disefio de los modelos de
los fijadores asi como el ensamble de los mismos con el fémur fracturado se

realizé con la ayuda del programa profesional en 3D SolidWorks 2006.

Se analiz6 la mayor diferencia entre los valores de las tensiones al cambiar el
mallado, asi como la correspondencia entre las cargas aplicadas en cada eje del
modelo y las reacciones en ese sentido, obteniéndose errores maximos de

0.012% para la convergencia y 0.0036% para el equilibrio de los modelos.

3.2 Analisis de las tensiones en los implantes segun el tipo de fractura

Con los valores de los parametros expuestos se ha procedido a realizar el calculo
de los modelos, mediante el programa profesional de analisis por el método de
elementos finitos COSMOSWorks 2006.

Para el estudio de las tensiones sufridas por los implantes, las variables mas
significativas fueron las tensiones de Von Mises, con las que se comprobaron
donde estaban las zonas mas solicitadas y cual de los dispositivos de fijacion es

mas resistente desde el punto de vista estructural.

Hay que tener en cuenta que los resultados obtenidos solo tienen validez desde el
punto de vista cualitativo. Los valores tensionales como tal, solo se tendran en

cuenta para determinar cual de los fijadores estd sometido a mayores tensiones.
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3.2.1 Fractura 31B2.1
e RALCA

Las maximas tensiones en el fijador interno RALCA se produjeron en el tornillo
intramedular, en la zona de unién con la region troncantérica del fémur, con un
valor de 55,1 MPa (Figura 3.1). Se pudo apreciar que los valores tensionales del
extremo roscado del tornillo intramedular estan bien proximas al valor maximo de
tensiones, mientras que en los demas componentes del dispositivo los valores

tensionales no son significativos.
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Figura 3.1. Tensiones en el fijador RALCA.

e DHS

En el fijador DHS las maximas tensiones se producen en el tambor de la placa, en
la zona de insercion de esta en el fémur con un valor de 56.71 MPa (Figura 3.2).
En los tornillos que fijan la placa a la diafisis del fémur, los valores tensionales

no son significativos.
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Figura 3.2. Tensiones en el fijador DHS.
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e Placa a compresion dinamica angulada a 130°

Al observar la distribucion de tensiones de este fijador, los valores maximos se

muestran en la parte superior de la zona acanalada con un valor de 104 MPa

(Figura 3.3).
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Figura 3.3. Tensiones en el fijador placa a compresion dinamica

angulada a 130°.
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3.2.2 Fractura 31B2.3
e RALCA

Al analizar el estado tensional de este fijador para este tipo de fractura se puede
apreciar que no se muestran valores considerables. Con un valor maximo de 63.3
MPa en el tornillo intramedular (Figura 3.4). Hay que destacar que las tensiones
en la placa son insignificantes, no asi en los tornillos de cortical donde los valores

tensionales estan bastante préximos a los de las tensiones maximas.
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Figura 3.4. Tensiones en el fijador RALCA
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Los maximos valores de tensiones para el caso de la placa DHS para este tipo de
fractura son de 64.05 MPa en el tambor de la placa (Figura 3.5). Las otras
tensiones significativas son las que se produjeron en los tornillos de cortical

donde los valores maximos se aprecian en los dos ultimos tornillos.
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Figura 3.5. Tensiones en el fijador DHS.

¢ Placa a compresién dinamica angulada a 130°
En este fijador los maximos valores tensionales fueron de 208 MPa, ubicado en
uno de los laterales de la placa, mientras que en los tornillos de cortical no se

observan valores significativos (Figura 3.6).
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Figura 3.6. Tensiones en el fijador placa a compresién dinamica

angulada a 130°.
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3.2.3 Resultado del analisis de las tensiones en los fijadores

Hay que tener en cuenta que estos valores no los podemos considerar de manera
cuantitativa, debido a que no se consideré la region trabecular del fémur, pero si
tienen validez comparativa entre los fijadores estudiados. La traduccion clinica de
esta observacidon es importante con las reservas que deben tenerse al traspolar

datos experimentales a datos clinicos.

e Fractura 31B2.1

Los resultados del analisis de los fijadores para el caso de la fractura de cadera
analizada revelaron que los maximos valores de tensiones se muestran en la
placa a compresion dinamica angulada a 130° viéndose que estos estan
préximos a duplicar los valores tensionales de los dos fijadores restantes. La
diferencia entre las tensiones de las placas RALCA y DHS no es significativa,

aunque en la placa DHS son ligeramente superiores (Figura 3.7).
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Figura 3.7. Andlisis de las tensiones en los fijadores para la fractura 31B2.1.
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e Fractura 31B2.3

Al comparar las tensiones que se produjeron en los fijadores, se puede ver que
es en la placa angulada donde se observan los mayores valores de tensiones, al
superar mas de tres veces los valores tensionales que se producen en las placas
DHS y RALCA (Figura 3.8).
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Figura 3.8. Analisis de las tensiones en los fijadores para la fractura 31B2.3.

3.3 Analisis de fatiga en los implantes segun el tipo de fractura

Para realizar los estudios de fatiga se utilizaron como base los resultados de los
estudios estaticos de cada fijador para cada trazo de fractura analizado. Para
determinar el numero de ciclos para la falla de los fijadores se tuvo en cuenta: la
geometria de los mismos, las propiedades mecanicas del material (AISI316L), y

las fluctuaciones de tension.
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3.3.1 Fractura 31B2.1
e RALCA

El nimero de ciclos minimos para causar la rotura en el fijador placa RALCA es
de 343900. Es el tornillo intramedular el unico componente del fijador que corre el
riesgo de causar falla por fatiga para las condiciones dadas. La zona por donde

causara fallo coincide con la localizacion de las maximas tensiones (Figura 3.9).
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Figura 3.9. Fatiga del fijador placa RALCA.

e DHS

Al analizar los resultados para la placa DHS se pudo observar que para el estado
tensional al que fue sometida no causa fallo a fatiga (Figura 3.10). Este resultado
obtenido solo tiene validez para realizar comparaciones de forma cualitativa,

debido a las consideraciones que se han planteado anteriormente.
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Figura 3.10. Fatiga del fijador placa DHS.

¢ Placa a compresién dinamica angulada a 130°

En este dispositivo los resultados muestran que puede causar fallo a partir de los

2249 ciclos. Es la placa como tal la que mayores problemas presenta, viéndose

reflejados en uno de sus laterales y en la parte central inferior. En los tornillos de

cortical también se presentan problemas en la zona de insercion de estos con la

diafisis del fémur (Figura 3.11).
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Figura 3.11. Fatiga del fijador placa a compresion

dinamica angulada a 130°
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3.3.2 Fractura 31B2.3
e RALCA

El trazado de vida muestra que el fallo provocado por fatiga se produce en el
tornillo intramedular, precisamente en el mismo lugar donde las tensiones son
maximas (Figura 3.12). El fallo provocado por la fatiga puede producirse luego de

176700 ciclos, aproximadamente.
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Figura 3.12. Fatiga del fijfador RALCA

e DHS

El estudio realizado a este dispositivo muestra que para las condiciones que se
han tenido en cuenta no causara falla por fatiga (Figura 3.13). Por la naturaleza
del estudio, este resultado solo nos indica que este fijador tiene un mejor

comportamiento a la fatiga que los demas fijadores analizados.
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Figura 3.13. Fatiga del fijador placa DHS.

¢ Placa a compresién dinamica angulada a 130°

En este fijador la falla por fatiga se producira en uno de sus laterales, en la
interseccion de esta zona con la cortical del fémur (Figura 3.14). Esta zona
coincide con los maximos valores de tensiones que se calcularon en el epigrafe
3.2.2. También se observan zonas afectadas en la parte superior de la zona
acanalada de la placa, las cuales hay que tener en cuenta por su proximidad al
valor minimo de ciclos a partir del cual se producira el fallo por fatiga (35730

ciclos).
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Figura 3.14. Fatiga del fijador placa a compresion
dinamica angulada a 130°

3.3.3 Analisis de los resultados de los estudios de fatiga en los fijadores

Al analizar los resultados de los calculos de fatiga de los tres fijadores tenidos en
cuenta para este estudio, se pudo apreciar que tanto en las fracturas de cadera
31B2.1 (Figura 3.15) como en la 31B2.3 (Figura 3.16) la placa DHS es la que mas
tiempo de vida util tendra, seguida de la placa RALCA y por ultimo la placa a
compresién dinamica angulada a 130°. Al analizar datos clinicos se observé que la
placa angulada afrontd problemas de roturas antes de lo previsto. Estos resultados

coinciden con el bajo numero de ciclos de los calculos de fatiga realizados.
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Figura 3.15. Analisis de fatiga en los fijadores para la fractura 31B2.1.
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Figura 3.16. Anélisis de fatiga en los fijadores para la fractura 31B2.3.

3.4 Conclusiones del capitulo
¢ Al analizar el estado tensional de los fijadores para cada trazo de fractura
propuesto, es en las placas RALCA y DHS donde se muestran los menores
valores, solo siendo superados por los valores tensionales que se producen

en la placa a compresion dinamica angulada a 130°.

e Los resultados de los estudios de fatiga para ambos casos de fractura
revelaron que la placa DHS es la que tendra mayor tiempo de vida util,
seguida de la placa RALCA, mientras que los resultados mas desfavorables

se observan en la placa a compresion dindmica angulada a 130°.
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CONCLUSIONES

1.

2.

Se obtuvieron los modelos de ensamble de los fijadores y el fémur para

cada trazo de fractura propuesto.

Tanto en la fractura 31B2.1 como en la 31B2.3 los estados tensionales de
los fijadores se comportaron de forma similar, donde las tensiones de las
placas DHS y RALCA fueron las menores con diferencias minimas entre
una y otra para cada caso de fractura, mientras que en la placa a
compresion dinamica se observaron los mayores valores tensionales en

cada trazo de fractura analizado.

Los mejores resultados en el caso de fatiga se logran con la placa DHS
para los dos trazos de fracturas propuestos, mientras que los mas

desfavorables se obtienen con la placa a compresion dinamica.

En funcién del estado tensional y el tiempo de vida util, es la placa DHS la
de mejor comportamiento para los dos casos de fractura analizados,
mientras que la placa a compresion dinamica es en la que se observa un

comportamiento mas desfavorable.
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RECOMENDACIONES

1. Incluir la region esponjosa y su correspondiente propiedad mecanica en el
calculo, asi como modelos de remodelacion 6sea que permitan predecir la

evolucion del material 6seo.

2. Realizar estudios donde se empleen otros fijadores y otros trazos de fractura.

3. Considerar las reacciones de otros musculos.

4. Realizar estudios similares donde se consideren otras fases del ciclo de

marcha, u otras actividades fisicas como subir o bajar escaleras.
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