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RESUMEN

En esta investigacion se presentan los resultados de los estudios biomecéanicos
realizados a cuatro variantes, de uno de los fijadores internos mas utilizados en
nuestro pais para la consolidacion de las fracturas de fémur en su parte proximal,
el Implante Dindmico de Cadera o placa DHS (Dynamic Hip Screw) por sus siglas
en ingles. Estas variantes difieren en la longitud de la placa y por ende en la cantidad
de tornillos de corticales usados para fijar la misma a la diéfisis del fémur. Estos
estudios se realizan durante y después de retirados los implantes, para lograr esto
se hace necesario la utilizacion del software profesional SolidWorks 2013 /
Premium, el cual trae incorporado como maodulo adicional, un paquete de analisis
por elementos finitos, SolidWorks Simulation, permitiendo este ultimo el célculo de
las tensiones de Von Mises en los implantes, pudiéndose determinar las zonas
donde se concentran estas tensiones y donde se alcanzan sus valores maximos.
También se conocen las tensiones normales en el eje longitudinal del fémur, que
surgen en el mismo producto a las cargas mecéanicas propias del peso y la accién
de los musculos durante la marcha y a raiz de la utilizacién de dichos implantes
durante y después de retirados estos, asi como el por ciento del volumen del fémur
que se somete a traccidn o a compresion, todos estos estando el fémur en su estado

normal de carga monopodal.



ABSTRACT

In this investigation show up the results of the biomechanical education
accomplished to four variants, of one of the internal fixers more used in our country
for the consolidation of the fractures of femur in your part proximal, plate DHS
(Dynamic Hip Screw).These variants differ in the length of the plate and as a
consequence in the quantity of screws of cortical used to fix the same one on the
diafisis of the femur. These education come true during and after pensionaries the
implantations, in order to achieve this the utilization of the professional software
becomes necessary SolidWorks 2013 Premium, which brings incorporated like
additional module, a parcel of analysis for finite elements, SolidWorks Simulation,
permitting this last the calculation of the tensions of Von Mises in the implantations,
being able to determining zones where concentrate these tensions and where they
catch up with its maximum values. Also are acquainted the normal tensions in the
longitudinal axis of the femur, that they happen in the same product to the
mechanical own loads of the weight and the action of the muscles during the parade
and because of the utilization of the aforementioned implantations during and after
pensionaries these, as well as the percent of the volume of the femur that submits
to traction or to compression, all these being the femur in your normal state of mono-

foot-related load.
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INTRODUCCION

La Ingenieria Biomédica identifica la rama de la Ingenieria que aplica sus principios
y metodologias al estudio de problemas médicos y biolégicos.

Dentro del gran abanico de aplicaciones que componen la Ingenieria Biomédica, se
conoce como Biomecanica la disciplina que trata del analisis y prediccion de la
mecanica de los seres vivos. Ayuda, por tanto, a entender el funcionamiento motor
de los organismos, a caracterizar el comportamiento de tejidos y 6rganos vivos
desde el punto de vista estructural y a predecir los cambios microestructurales que
sufren éstos por distintas alteraciones.

Entre las aplicaciones méas habituales hoy dia de la Biomecanica se puede citar:

-Problemas clinicos en el sistema cardiovascular como el andlisis de valvulas para

el corazon, circulacion extracorporal y maquinas de didlisis.

-Uno de los campos que ha ido adquiriendo un gran auge es el asociado a la
biomecénica de impacto, ella estudia las consecuencias del disefio del vehiculo y

de las posiciones de colision en los accidentes de trafico.

- Sin duda el mayor avance desarrollado por la Biomecéanica se encuentra asociado
con la ortopedia y la traumatologia. Se pude citar los disefios de mdltiples tipos de

protesis y fijaciones, junto a evaluaciones de técnicas quirargicas.

La Biomecénica no es ajena en modo alguno al impacto y crecimiento general antes
aludido, de hecho, un porcentaje sustancial del aumento previsible de las
inversiones en Bioingenieria tendra su destino en &reas traumatologicas y
ortopédicas. Ello viene motivado por el considerable incremento del nimero de
personas mayores de 65 afios (se calcula que los 320 millones aproximadamente
gue viven ahora, aumentaran a mas de 1500 millones para el afio 2050 [Levy y
Rowe, 1996]) y también por las terribles secuelas de los accidentes de trafico y

laborales que continlan en aumento.



Algunos de los problemas mas importantes asociados al desarrollo de la
Biomecanica corresponden al elevado costo de la experimentacion, la imposibilidad
en muchos casos de realizar ensayos realistas y personalizados y la dificultad de
aislar el efecto de cada uno de los factores involucrados. Todo ello, junto al
desarrollo acelerado de los ordenadores y 27 métodos de célculo asociados,
singularmente del Método de los Elementos Finitos (MEF), ha hecho de la
Biomecanica una candidata natural a la utilizacion de modelos computacionales.
La simulacion computacional permite crear los medios virtuales para el disefio,
creacion y evaluacion de dispositivos tales como fijadores externos, protesis, y
materiales de osteosintesis como clavos, tornillos y placas sin necesidad de
intervencion y experimentacion en el cuerpo humano.

En el VIII Congreso Iberoamericano de Ingenieria Mecanica, autores como Yanez,
A. y otros hacen referencia al estudio de las propiedades mecanicas Unicas que
tienen los huesos, que, ademas de proteger y soportar los tejidos blandos,
proporcionan rigidez al cuerpo y sitios de insercion de tendones y musculos para
generar movimientos .En vida, el hueso es un tejido activo que crece durante el
desarrollo del individuo, se moldea y se remodela durante el transcurso de la vida
gracias a las células 6seas. La capacidad de reaccion de estas células puede ser
afectada por condiciones patolégicas o por fuerzas externas, modificando la
morfologia general 6sea (White, 2000; Mays, 1998). Esta modificacion incluye la
reorientacion de partes y areas del hueso: cuando el limite de plasticidad ésea es

excedido, el hueso no puede recobrar su forma original y se produce la fractura.

El tratamiento de las fracturas del fémur representa en la actualidad una de las
practicas mas comunes de la traumatologia. En el mundo el nimero de fracturas de
cadera calculado fue de 1,66 millones en 1990 y se estima que podria aumentar a
6,26 millones para el 2050 teniendo esto una amplia repercusién en el ambito social
y econdmico (DOBLARE Castellano, M.; Garcia, J. M.; Gémez, M.J. 2004). En
nuestro pais se estima que en la actualidad ocurren mas de 1 000 fracturas de
cadera por afio pudiendo esto duplicarse o triplicarse en los proximos 20 afos
debido al elevado nivel de envejecimiento de la poblacion cubana y el aumento de

accidentes del transito donde se ven implicados choferes, peatones, ciclistas y



motociclistas. La preocupante prevision epidemioldgica en cuanto a las fracturas de
cadera en los tiempos actuales y el futuro proximo ha alcanzado un consenso
mundial, impulsandose campafias de prevencion, fomentandose la investigacion y
el desarrollo de nuevos métodos terapéuticos, asi como, marcando objetivos
especificos en diversas areas traumatoldgicas y ortopédicas (Bosch, J; Estrada, R;

Ramos, Y. 2011).
Muchos son los tratamientos para las fracturas en el hueso antes mencionado,

desde el punto de vista ortopédico, ya que son diversos los dispositivos utilizados
para la consolidacion de dichas fracturas; algunos especialistas afirman que el uso
dispositivos de fijacion interna como son cerclajes, los clavos intramedulares, placas

fijas, placa DHS (Dynamic Hip Screw), agujas o clavo-placa para fracturas de cuello

de fémur o cadera son los dispositivos ideales, ya que el paciente no sufre de un
aparente trauma psicologico.

La realidad es que a ciencia cierta no existe hasta la actualidad un dispositivo ideal
para la consolidacién de una determinada fractura, y conociendo que los huesos
vivos no se pueden considerar como cualquier otro material utilizado en ingenieria,
por complejo que éste pueda ser, ya que la estructura microscopica de éstos
permanece constante, mientras que la estructura 6sea se encuentra en un continuo
proceso de crecimiento o reabsorcion, que constituye el mecanismo mediante el
cual el hueso adapta su estructura para soportar mejor los esfuerzos a que esta
sometido. Este proceso de remodelado del hueso tiene lugar tanto interna como
externamente. El remodelado interno ayuda a mantener la direccion de las
trabéculas constitutivas del hueso esponjoso alineadas con las direcciones
principales, mientras que el externo, consistente en la deposicion o reabsorcion de
la superficie exterior del hueso, permite reconfigurar la seccion del mismo para
minimizar las tensiones, en funcion del estado de carga predominante. En los
altimos afos, con el aumento de potencia que han experimentado los ordenadores
personales, ha aumentado el nUmero de trabajos en biomecéanica en los que se trata
de relacionar la estructura del hueso con el estado de carga a que ha estado
sometido. Esto es de especial relevancia en implantes, en los que se requiere un

conocimiento profundo de las relaciones entre las propiedades bioldgicas y



mecanicas, debido a las modificaciones que experimenta el hueso en su estructura

y propiedades después de la insercion de una protesis.

Problema de Investigacion: ¢Cual seria la influencia desde el punto de vista del
estado tensional del hueso, la utilizacion del fijador interno placa DHS?

Objeto de Estudio: Conjunto biomecanico hueso- placa DHS.

Campo de Accion: Comportamiento biomecéanico del conjunto hueso- placa DHS

en la consolidacion de las fracturas proximales del fémur.

Hipodtesis: Si se colocan diferentes variantes en la cantidad de tornillos de la placa
de fijacion interna DHS, entonces se produce una alteracion desigual del estado
tensional del conjunto hueso- placa DHS durante y después de retirado el mismo

del paciente.

Objetivo General: Realizar un estudio comparativo del estado tensional del fémur

sano y el conjunto fémur- implante DHS, asi como una vez retirado el implante.

Tareas de Investigacion:

1. Realizar un estudio bibliogréafico para estudiar el estado actual del tema objeto
de estudio.

2. Analizar las teorias que caracterizan la problemética del uso de fijadores internos

para el tratamiento de las fracturas proximales de cadera.

3. Caracterizar la funcion del Método de los Elementos Finitos en el uso del fijador

interno placa DHS para la consolidacion de las fracturas proximales de cadera.

4. Realizar la modelacion de diferentes variantes del implante DHS y su ensamble

con el fémur.

5. Realizar el analisis por elementos finitos del fémur sano sometido al sistema de
cargas durante el apoyo monopodal, asi como del fémur con diferentes variantes

de placa DHS y una vez retirado este.

6. Elaborar el informe final.



Métodos de Investigacion
Métodos tedricos
» Analisis y Sintesis:

Se revisaron bibliografias relacionadas con el temay se proceso la informacion para

elaborar el marco teorico de la investigacion.
= Histérico - Logico:

Permitio 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 y

el fémur para el tratamiento de fracturas proximales de cadera.

Métodos empiricos

= Consulta de expertos:
La programacién de consultas con expertos en el tema para una correcta

proyeccion de la investigacion.



CAPITULO I: ANTECEDENTES Y ESTADO ACTUAL

Denominada como “epidemia ortopédica” la fractura de cadera ha tenido una gran
repercusion, debido a su progresivo incremento de incidencia en los ultimos afios.
Al respecto, las fracturas del extremo superior del fémur aparecieron descritas por
primera vez en los trabajos de Hipdcrates (460 a.n.e.), pero no fue hasta el siglo XVI
gue Ambrosio Paré plante6 un método de tratamiento y, a su vez, Smith Petersen,
padre de la cirugia ortopédica moderna, popularizo la osteosintesis de las fracturas
del cuello femoral con su clavo trilaminar. Posteriormente otros investigadores
idearon métodos y dispositivos en busca de mantener los principios de reduccion
exacta, fijacion rigida e impactacion de la fractura (Bontempo, F. 2012).

El explosivo desarrollo y progresiva extension mundial de la tecnologia y avances
cientificos, estan configurando cambios fuertes que 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 accién
interdisciplinaria de investigadores que conjugan conocimientos médicos e
ingenieriles.

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, se conoce como Biomecanica la disciplina que
trata del andlisis y prediccién de la mecénica de los seres vivos. Ayuda, por tanto, a
entender el funcionamiento motor de los organismos, a caracterizar el
comportamiento de tejidos y 6rganos vivos desde el punto de vista estructural y a
predecir los cambios microestructurales que sufren éstos por distintas alteraciones.
Sin duda el mayor avance desarrollado por la Biomecdanica se encuentra asociado
con la ortopedia y traumatologia.

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 fijacion externa e interna; todos
requieren un estudio biomecanico pormenorizado previo a su ensayo Yy aplicacion

clinica, no solo de estos dispositivos, sino también del sistema 0seo.



1.1 Sistema 6seo

El sistema 6seo tiene como objetivo principal proteger y soportar los tejidos blandos,
proporcionando rigidez al cuerpo y sitios de insercion de tendones y musculos para
generar movimientos .En vida, el hueso es un tejido activo que crece durante el
desarrollo del individuo, se moldea y se remodela durante el transcurso de la vida
gracias a las células 6seas: Los osteoblastos, responsables de la formacién de
nuevo hueso y los osteocitos, involucrados en el mantenimiento del hueso. La
capacidad de reaccion de estas células puede ser afectada por condiciones
patologicas o por fuerzas externas, modificando la morfologia general 6sea (White,
2000; Mays, 1998). Esta modificacién incluye la reorientacion de partes y areas del
hueso, puede modificarse respondiendo a repetidas fuerzas aplicadas a él,
fortaleciéndose donde lo necesita y reduciéndose donde no, pero cuando el limite
de plasticidad ésea es excedido, el hueso no puede recobrar su forma original y se

produce la fractura.
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
0 indirecta (Martin, L. 1997). Es un fenbmeno mecéanico 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
0seo sino también en las partes blandas vecinas y esta en proporcién 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 (Miller, C. 2001). Puede
haber influencias externas como la edad; asi por ejemplo en la infancia, la zona mas
debil 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).



1.2.1 Clasificacion de las fracturas de cadera.

En general, se definen dos grandes grupos de fracturas de cadera, las fracturas
Intracapsulares y las extracapsulares (Ver Figura 1). En las primeras, la fractura
se sitla en el cuello del fémur y puede quedar interrumpida la vascularizacion de
la cabeza femoral, por lo que conllevan un riesgo de necrosis y de pseudoartrosis,
que deben ser considerados a la hora de seleccionar el tratamiento. Estas
fracturas por tanto 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. Las fracturas extracapsulares se subdividen segun su localizacion
anatomica, en basicervicales, intertrocantéreas y subtrocantéreas. 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
gue es mas practico clasificarlas en fracturas estables e inestables. El grado
de estabilidad es inversamente proporcional a la conminacion. Una fractura
extracapsular es estable siempre que esté conservada la linea de transmisién de
cargas desde el calcar hasta la diéfisis femoral. El calcar femoral se localiza en la
zona posteromedial de la extremidad proximal del fémur, y estda formado
por las trabéculas que, sometidas a fuerzas de compresion, son la linea de
soporte de la carga durante la deambulacién. Por ello, la rotura del calcar en la
zona intertrocantérea implica que la fractura sea inestable (Raaymarkers E.
[1991)), (Parker M. [1998]), (Herrero I., M. [2006]).

Desde el punto de vista anatémico, las fracturas de la cadera segiin Rodrigo Alvarez
Cambras en su libro “Tratado de cirugia ortopédica y traumatologia” las clasifica del
siguiente modo (Ver Figura 1) (Alvarez C.), (Costa L. [2008]):



-
Subcapitales

Intracapsulares o Mediales < Transcervicales

Basicervicales
g

Cervicotrocantéricas

Extracapsulares o Laterales Pertrocantéricas

Subtrocantéricas

Del trocanter mayor

Fracturas aisladas

Del trocanter menor

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.

Fracturas del cuello del fémur (Subcapitales, Transcervicales 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.

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

Fracturas Subtrocantéreas: ubicadas en un plano inmediatamente inferior al

trocanter menor.



- Intracapsulares o mediales
LAl Suhcapital
Subcapital con espolin
Transcervical

Extracapsulares o laterales
Cervicotrocantérica
Pertrocantérica

Subtrocantérica

Figura 1.Clasificacion de las fracturas de caderas. Fuente (Otafio S. [2005]).

1.2.2 Principales factores que propician las fracturas proximales

Existen dos factores fundamentales que propician la aparicion de las fracturas
proximales:
e Lareduccién progresiva de la consistencia ésea.

¢ El aumento del nimero de caidas de personas a edades avanzadas.

Hasta los 30 afios aproximadamente, cada persona adquiere su capital 6seo, donde
alcanza alrededor de esa edad su pico maximo de masa 6sea 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 disminucién paulatina de la masa
Osea al predominar las pérdidas sobre las ganancias, donde se puede diferenciar
entre una pérdida fisiolégica que entra dentro del proceso de envejecimiento y una
pérdida excesiva superior a lo establecido hasta llegar a rangos patoldgicos, es

decir, la enfermedad conocida como osteoporosis.

La osteoporosis, que se caracteriza por la pérdida progresiva de masa 0sea 0
material mineral del hueso, convierte a los huesos que inicialmente son duros y

resistentes en estructuras fragiles (Figura 2). Es una grave enfermedad que, debido



al envejecimiento progresivo de la poblacidon 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 afios.

Normal

U

Figura 2.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 6sea en el cuello y
la cabeza del fémur es esencial para la fijacion del fragmento proximal.

Ademas de la reduccion de la resistencia 0sea, 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
fendbmeno frecuente, ya que una tercera parte de las personas de mas de 65 afios
se caen una o varias veces al afio. En los ancianos se ha demostrado que existe
una disminucion 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
estético 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 ya que actualmente hay



mas de 325 millones de personas mayores de 65 afios en el planeta, cifra que,
segun se estima incrementara a unos 1 500 millones para el 2050 (Pérez, M. 2004).
1.2.3 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 y
descripcion biomecanica de cualquier articulacién depende del tipo de movimiento
gue se realice. Por ello, la mayoria de los estudios de la cadera estan centrados en
la biomecénica durante la marcha humana (por ser esta la principal funcién 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 determinacién

de rangos de movimientos y cargas extremas a las que se ve sometida la cadera.

Conceptualmente, cualquier andlisis biomecanico parte de la evaluacion de la
cinematica de los segmentos involucrados en la articulacion. 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 articulaciéon. 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 mineralizacion

de esta zona.

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 distribucion
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

En el presente trabajo se realiza un estudio sobre de la fractura del cuello del fémur
(Figura 3) por ser esta una de las fracturas mas comunes en nuestro pais. La
fractura del cuello del fémur en cualquier edad, constituye una grave lesién, pero la
indicacion del tratamiento y la responsabilidad del resultado dependen en gran
medida de la accién del cirujano. Estas fracturas se atribuyen fundamentalmente a
un grupo de edad avanzada, principalmente debido a caida desde su propia altura,
sin embargo, aproximadamente en un 5% se presenta en gente joven sometida a
traumatismos de alta energia. Probablemente sea una de las fracturas mas
frecuentes. En un servicio de la especialidad del area metropolitana facilmente hay
6 a 8 fracturados de cadera en evolucion. Ocurren en cualquier comunidad social,

especialmente donde haya personas de mas de 60 afios.

Figura 3. Fractura de cuello de fémur.



El tratamiento de estas fracturas es esencialmente quirdrgico, mediante el uso de
un implante de algan material de rigidez adecuada (biomaterial, normalmente acero
inoxidable o titanio) que fije internamente los fragmentos de la fractura y permita la
formacion de callo 6seo durante el proceso de consolidacion 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 invasién
corporal sea minima (Martel, O. 2005).

Existen varios fijadores para el tratamiento de estas fracturas, dispositivos de
fijacion interna y externa. Entre los cuales se encuentra el dispositivo de fijacion
interna Placa DHS, mostrado en la Figura 4 que fue seleccionado para esta

investigacion por ser uno de los més utilizados en Cuba.

»,

Figura 4. Placa DHS utilizada en el tratamiento de fracturas proximales de cadera.

1.3.1 Fijacion interna

La fijacién 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 esté justificada cuando se consigue un grado de inmovilizacién de la fractura,
qgue sin necesidad de un soporte externo permita una amplia funciéon. La fijacion
debe ser solida porque las piezas 0seas estan sometidas a grandes fuerzas y para
ello no es suficiente la destreza quirargica. Ello requiere de buenos conocimientos
de biomecanica, una buena planificacién quirdrgica, elegir el sistema de fijacién

adecuado para cada caso y tener preparado el arsenal de instrumentos especificos.



El tratamiento quirdrgico de las fracturas reine una serie de condiciones que
facilitan la infeccion. La preparacion higiénica pre-quirurgica general y local es dificil
por la presencia de la fractura. En el campo quirargico hay importantes hematomas
y tejidos musculares contundidos, que favorecen el desarrollo bacteriano. El
material de osteosintesis es un cuerpo extrafio que determina condiciones tisulares
favorecedoras de la infeccion. La fijacion interna de las fracturas debe realizarse
con las mejores medidas de asepsia (preservar de gérmenes infecciosos el
organismo), quiréfano 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 lesién quirtrgica de la
vascularizacion de los extremos O0seos, donde hay que respetar las inserciones
musculares y evitar despegar el periostio con adecuado abordaje y minima
exposicion de los fragmentos.

La exposicién quirdrgica ampliay una liberacién completa de los fragmentos facilitan
la reduccion y la colocacion de la osteosintesis, pero se paga con un retardo o un
fracaso de la consolidacion por un déficit vascular. Se debe intentar la denominada
osteosintesis biolégica con minimos abordajes, minima exposicion de los
fragmentos, ayudados de maniobras de reduccién cerrada (Sanchez, R. 2005).

La fijacion 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 mecéanicos y los cambios en el aporte sanguineo regional,
es basica para obtener el resultado deseado que es la consolidacion. En la curacién
de las fracturas existe una relacion estrecha entre la biomecanica y la reaccién
bioldgica, por lo tanto, se requiere del conocimiento de los factores mecanicos que
proveen el ambiente 6ptimo para la curacion 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 curacion, si el aporte sanguineo es
adecuado, el tipo de consolidacion y la presencia de retardo o no consolidaciéon
dependeran principalmente de las condiciones mecanicas relacionadas con la
estabilidad.


http://www.dicciomed.es/php/diccio.php?id=6108
http://www.dicciomed.es/php/diccio.php?id=4564

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 fijacion que permita desplazamiento
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 simultaneamente &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 formacion 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 granulacion y hueso.

La fijacion 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 corrosion.

La fijacion interna se encuentra afectada basicamente por tres factores:

1. Lafuerza generada por el implante en la zona de contacto con el hueso.

2. La fuerza dinamica resultante de la funcién 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 seleccién del principio biomecanico.

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

e Colocacion incorrecta del implante.

e Soporte 6seo insuficiente por defecto en la reduccion o pérdida 0sea.

e Cuidados postoperatorios inadecuados.



1.3.2 Objetivo y ventajas de lafijacion interna

El objetivo de la fijacién 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
(Muller, M. 1991).

e Se puede conseguir una reduccion anatémica 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
inmovilizacion externa.

e 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 fijacion 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 infeccién Gsea, dificil de
resolver, y que suele acompafarse del fracaso de la consolidacién. Durante la
intervencion quirdrgica se expone el foco de fractura, y aunque sea en un quiréfano,
existe la posibilidad de contaminacién del hueso y sobre todo del musculo
contundido, un medio de -cultivo para la proliferacion de los gérmenes
(Sanchez, R. 2005).



1.4 Biomecénicay simulaciones por ordenador
La biomecénica es un campo relativamente joven, sin embargo, sus origenes
pueden ser rastreados desde los tiempos de Leonardo Da Vinci, quien observo la
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 mecéanica con el area de la biologia, especialmente para el
estudio de los aspectos anatémicos y funcionales del cuerpo humano como
movimientos corporales, especificamente en el sistema musculo-esquelético.
Actualmente la biomecénica 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. EIl mayor avance alcanzado por la Biomecéanica se
encuentra asociado con la ortopedia, debido a la alta demanda social por el elevado
namero 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 Observacién y entendimiento del sistema musculo-esquelético.

e Modelado.

e Teorizacion.

e Experimentacion.

o Validacion.
Todas estas etapas se han visto potenciadas en las uUltimas décadas a partir de la
contribucion de las computadoras en la adquisicion, el analisis y el manejo de datos

y su visualizacion.

La realizacion 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 organo desde el punto de vista mecanico, modificacion de dicho
funcionamiento con base en la alteracion de cargas, la adecuacién 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 6rgano de

cada persona asi como su historia previa.



La simulacion computacional permite crear los medios virtuales para el disefio,
creacion y evaluacion de dispositivos tales como fijadores externos, protesis, y
materiales de osteosintesis como clavos, tornillos y placas sin necesidad de

intervencion y experimentacion en el cuerpo humano (Buroni, F. 2004).
1.5 Caracterizacion del material 6seo

El material 6seo es un material radicalmente distinto a cualquier otro tratado por la
mecanica clasica. Su estructura es heterogénea y anisotropa, y sus propiedades
mecanicas varian no solo entre distintos individuos, sino, para un mismo individuo
el hueso es capaz de evolucionar modificando sus propiedades en funcion del tipo
de solicitaciones a que se vea sometido. Es mas, el hueso 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.

El hueso esta constituido por un material natural compuesto, formado por una
proteina blanda y resistente, el colageno, y un mineral fragil de hidroxiapatita. La
superficie exterior de la zona del hueso correspondiente a las articulaciones esta
recubierta con cartilago, compuesto de fluidos corporales que lubrican vy
proporcionan una interfase con un bajo coeficiente de friccion que facilita el
movimiento relativo entre los huesos de la articulacion. (Rincén. E, Ros. A,
Claramunt. F, Arranz. R. 2004)

Por otra parte, 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 peso. En huesos largos, la seccion y el espesor dela pared exterior
varia a lo largo del perfil ajustdndose a las solicitaciones a las que estara sometido
en cada zona. En la Figura 5 se han incluido dos cortes, uno longitudinal y otro
transversal del fémur derecho, en los que se puede observar claramente el limite de
la zona constituida por material compacto, denominada zona cortical, y la zona
interior, formada por una serie de laminillas o trabéculas, que constituyen lo que se

denomina zona esponjosa.



Se trata de un sistema complejo, sujeto a un gran nimero de procesos bioquimicos,
biofisicos y biolégicos, relacionados entre si, y, lo que es mas importante,

intimamente relacionados con las propiedades mecanicas y geométricas.

HUESO
ESPONJOSO

HUESO
CORTICAL

Figura 5. Seccion transversal y longitudinal del fémur derecho, donde se puede observar
claramente la zona cortical y esponjosa del hueso. Fuente: Sobotta, 1993.

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 o esponjoso.
En los huesos largos, el tejido cortical forma la diéfisis (tubo de hueso cortical).

El hueso trabecular o esponjoso se presenta en las regiones epifisaria y metafisaria
de los huesos largos (ver Figura 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 distribucion 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 peso. En
huesos largos, la seccion y el espesor de la pared exterior varian a lo largo del perfil

ajustdndose a las solicitaciones a las que estaran sometidos en cada zona.

Hueso
Trabecular

Figura 6. Diferentes partes del fémur (Mdiller, 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 funcidon mecanica. El hueso cortical soporta las cargas de
flexién y torsion, mientras que el hueso esponjoso absorbe los efectos de cargas
repetitivas (Munuera, L. 1996; Mduller, C. 2001; Lalegname, A. 2002; Cerrud, S.
2005).

1.5.1 Estudio de la anisotropia del hueso

En principio el hueso de la zona cortical no se comporta como un material isétropo,
es decir, sus propiedades mecanicas van a depender de la direccidon 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 direccién 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 ortotrépico. 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 anisotropa, con un comportamiento similar al de la zona cortical, debido
a la orientacion preferente que adoptan las trabéculas individuales que componen
la zona esponjosa del hueso. Sin embargo, existen otras zonas en las que la
direccidon de las trabéculas es aleatoria, y el hueso esponjoso es practicamente
isétropo. En general, la isotropia de la zona esponjosa del hueso dependera de los
esfuerzos que actlien en cada zona, ya que estos son los que determinan la simetria
geomeétrica de las trabéculas. Si las condiciones de carga son asimétricas, existira
asimetria geométrica, y por tanto, el material se comportara como isoétropo, al no
existir ninguna direccion 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 ortotropico para describir mejor el comportamiento del
material en funcién de la direccion. El hecho de considerar un material como
isétropo, 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 compresion de lo que lo es a traccion. La
resistencia maxima a traccion se ha considerado como la propiedad mecéanica 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 Funcién del método de los elementos finitos en biomecénica

Uno de los ambitos de la Ingenieria donde mas rapidamente comenzaron a utilizarse
las técnicas de modelado y su consiguiente implementacion en ordenador fue la
Ingenieria Mecéanica y en concreto la Mecanica de Solidos y Estructural. Ya en 1956
aparece el primer articulo sobre el Método de los Elementos Finitos (MEF) publicado
por M. J. Turner, R. W. Clough, H. C. Matrtin, y L. J. Topp, hoy dia herramienta
universal de calculo en todas las disciplinas basadas en la teoria de campos o del
continuo, que serd desarrollado de forma intensa durante las tres décadas
siguientes.

Desde entonces, la diversidad de problemas donde se aplica y su divulgacion en
muy distintos ambitos de la Ciencia y la Ingenieria han aumentado de tal manera
que podemos identificarlo como uno de los representantes metodol6gicos que han
hecho posible la aerondutica y avidnica modernas, obras civiles de singular
atrevimiento, disefios navales de altisimo rendimiento, maquinaria de Ultima
generacion o el disefio con materiales de muy altas prestaciones; en definitiva, de
la Ingenieria Mecanica actual.

En las Ultimas décadas las herramientas de célculo numérico computacional
y en especial el Método de los Elementos Finitos, se han popularizado en el
campo de la biomecéanica 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
intervencidn 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 exploracién y
busqueda de soluciones a problemas especificos antes de la intervencion
quirdrgica (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 hipoétesis 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 hipdtesis consideradas. Pero para realizar un analisis
paramétrico, se deben cumplir dos condiciones. Por un lado, el modelo debe ser lo
suficientemente simple como para utilizarlo repetidamente, y debe limitarse el
namero 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 relacion con la estructura real.

El analisis por elementos finitos puede usarse como un método de experimentacion
numerica, 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 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 nimero 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 quirtrgica, permite efectuar
la eleccién adecuada para un hueso concreto sobre la base de sus caracteristicas
especificas; lo que permite plantear su evolucién futura sin necesidad de intervenir
al paciente y por tanto, es fundamental para el éxito y buen acierto en ensayos
preclinicos de implantes.



CAPITULO II: MODELACION Y ANALISIS DEL DISPOSITIVO
USADO EN LA CONSOLIDACION DE LAS FRACTURAS
PROXIMALES DE CADERA.

Para obtener resultados lo mas proximos posibles a la realidad, en esta
investigacion se considera el material 6seo como: ortotrépico la zona cortical y como
isotrépico la zona trabecular. Se determina el estado tensional del hueso sano, del

conjunto fijador-hueso y el hueso después de retirado el fijador.

Este capitulo tiene por objetivo realizar un estudio pseudodinamico del fijador
interno mencionado en el capitulo anterior, en sus diferentes variantes. Para ello se
determinaran las propiedades mecanicas del material 6seo y del material de los
fijadores, asi como las condiciones de carga a las que estd sometida la region
proximal del fémur en la fase de apoyo monopodal del ciclo de marcha, con el
correspondiente factor dinamico que afecta dicha actividad fisica. Se definira la
zona de apoyo Y el tipo de restriccion adoptado, en funcion del instante de tiempo
del ciclo de marcha al que se le realiza el estudio.

2.1 Analisis del SolidWorks y Simulation.

SolidWorks es un programa de disefio asistido por computadora para modelado
mecanico desarrollado por SolidWorks Corp., una subsidiaria de Dassault Systemes
(Suresnes, Francia, es el paquete de modelado geométrico mas popular en el
disefio mecéanico hoy en dia, ademas de ser uno de los mas completos aplicado en
la rama de la mecanica. Es un modelador de sélidos paramétrico. Fue introducido
en el mercado en 1995 para competir con otros programas de disefio en tres
dimensiones asistido por computadoras como Pro/ENGINEER, NX, Solid Edge,
CATIA, y Autodesk Mechanical Desktop.

Una de las udltimas versiones mas estables del programa, SolidWorks 2013 /
Premium permite modelar piezas y conjuntos en 3D (tres dimensiones) y extraer de
ellos tanto planos técnicos en 2D (dos dimensiones) como otro tipo de informacién
necesaria para la produccién. Es un programa que funciona con base en las nuevas
técnicas de modelado con sistemas CAD. El proceso consiste en trasvasar la idea

mental del disefiador al sistema CAD, "construyendo virtualmente" la pieza o



conjunto. 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. Posteriormente todas las extracciones (planos y ficheros de
intercambio) se realizan de manera bastante automatizada. . 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 trae incorporado como madulo
adicional, un paquete de analisis por elementos finitos, SolidWorks Simulation, que
el mismo permite calcular desplazamientos y, posteriormente, a través de relaciones
cinematicas y constitutivas las deformaciones y tensiones respectivamente; con ello
no es necesario exportar el modelo, a programas de analisis, 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.
2.2 Anélisis pseudodinamico
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 talébn de la misma extremidad
con el suelo. Un ciclo consta, pues, de dos pasos (Figura 7) (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 nimero 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 ecuacién resultante sea divida entre 120 (Plas, F. 1984).



Fase monopodal
A del ciclo de marcha B8

Ciclo de Marcha

Figura 7. Fase monopodal del ciclo de marcha (Ounpuu, S. 1996).
A — Pierna derecha.

B — Pierna izquierda
Cinética de la cadera

El conocimiento de las fuerzas que actlan sobre la articulacién 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
prétesis de cadera. Por dicho motivo, es necesario conocer no solo las fuerzas que
actien en la cadera en estado de equilibrio, sino también las que se generan
dindmicamente 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 contribuciéon 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 analisis. 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,

gue no es mas que la fase monopodal del ciclo de marcha (Figura 8). 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; Gerdnimo, A. 2002; Jonkers, I.
2002).
Diversos autores a través de plataformas de marcha y electrogoniometria han
estudiado las fuerzas resultantes que actian sobre la cadera, ya sea en condiciones
estaticas o durante la marcha.
Por la alta complejidad que conlleva la simulacion 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 (ver Figura 8)

e Latraccién de los musculos abductores.

e Latraccion del llio-tibial trac en el trocanter mayor.

e Latraccién del musculo lliopsoas en el trocanter menor.

e El peso del cuerpo aplicado en la cabeza femoral.

Figura 8. Cargas musculares (Anatomia. 2007; Somatics. 2010).

a) lliopsoas.
b) Abductor

c) llio-tibial trac



Caracteristicas geométricas y mecanicas del modelo de fémur empleado.

Las imagenes de la tomografia computarizada son uno de los métodos de
diagndstico mas utilizadas en el @mbito cientifico ya que proveen gran cantidad de
informacion por un costo relativamente accesible. Los autores Buroni, C.,
Commisso, P., Cisilino, A. y Sammartino, M., (2004) hacen una descripcion de los
diferentes pasos a ejecutar para la obtencion de los modelos de huesos humanos
que pueden ser importados posteriormente a un paquete de disefio 3D, con el
objetivo de realizar estudios numéricos a través del Método de los Elementos
Finitos.

El fémur humano utilizado en este trabajo fue obtenido con autorizaciéon del
reservorio de modelos de huesos del cuerpo humano: “The Finite Element Meshes
Repository Of The International Society Of Biomechanics”, tiene las siguientes
caracteristicas fisico-mecanicas: longitud de 411,43 mm, la porcion proximal del

fémur tiene una longitud de 79 mm (Ver Figura 9).

Figura 9. Modelo del fémur empleado en la simulacion.

2.3 Modelo del fijador
Los fijadores se modelaron con ayuda del paquete CAD SolidWorks 2013, donde
se tuvo en cuenta cada detalle de los mismos. Para ello se realizaron mediciones

auxiliandose de un pie de rey y un micrometro.



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 el dispositivo a la diafisis del fémur, no se
consideraron los orificios para la fijacion de dichos tornillos. Cada elemento roscado
se modelo con algunas simplificaciones, se tomo6 como diametro de la zona roscada
el diametro interior de la rosca.

e Placa DHS

La placas DHS estan compuestas por tornillos cortical de 4.5 mm de diametro y 30
mm de longitud, que fijan la placa a la diafisis del fémur. El tornillo DHS deslizante
canulado tiene una longitud de 100 mm, 22 mm de longitud de la rosca y un didametro
de 12.5 mm en la parte roscada. Este tornillo se desliza por dentro del tambor de la
placa de 135°, o sea que el contacto entre ambos componentes es deslizante lo que
le da la condicion de dinamico al implante; el mismo es fijado por el tornillo de

compresion, el cual tiene una longitud de 36mm. (Ver Figura 10 )
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Figura 10. Componentes del fijador interno placa DHS.
a) Placatubo 135°. b) Tornillo deslizante canulado. c) Tornillo de compresién

d) Tornillos de corticales



Para la realizacion de esta investigacion se tuvieron en cuenta diferentes variantes
en la placa DHS, ya que las mismas pueden variar desde dos agujeros hasta
veinte, pero los estudios se realizaron solo para las placas con dos, tres, cinco, y

siete agujeros tal y como muestra la Figura 11.
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Figura 11.Diferentes placas utilizadas para las simulaciones.

2.4 Propiedades mecéanicas
e Acero inoxidable austenitico AISI 316L

El acero inoxidable es el nombre genérico para un grupo de aceros usados
basicamente por su resistencia a la corrosion. El Unico elemento clave que todos
ellos comparten, a parte del bajo contenido en carbono, es un porcentaje minimo en
masa de un 11% en cromo. Evidentemente, el elemento preponderante de la
aleacion debe ser el hierro. No obstante, otros elementos como el niquel y el
molibdeno pueden ser afiadidos para mejorar la resistencia a la corrosion, pero sera
el contenido en cromo el factor decisivo.

En la familia de los aceros inoxidables austeniticos, se distinguen dos grupos: el de
los austeniticos al cromo-niquel, y los austeniticos al cromo-manganeso-niquel. El
primer grupo es el mas importante y que en él pertenecen la mayor parte de los
aceros inoxidables comunmente empleados, asi como el Acero inoxidable
austenitico AISI 316L. Los aceros inoxidables al cromo-niquel, contienen cantidades

de carbono inferiores al 0.03% en peso, cantidades de cromo entre el 17 y 26%, y



niquel entre el 7y 22%. Presentan una gran ductilidad, son facilmente conformables,
soldables y ofrecen una buena resistencia a la corrosion.

Por estas caracteristicas que presentan estos tipos de aceros son utilizados
quirargicamente, ya que los mismos ademas de estas caracteristicas deben 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 modulo 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 disminucién de las tensiones
que soporta el hueso subyacente al fijador, ya que éste ultimo es mucho més rigido
y las absorbe. Al disminuir las fuerzas o cargas sobre el hueso se produce un
proceso de osteopenia o0 pérdida de la masa Osea alrededor del fijador, lo cual
puede conducir al aflojamiento del implante. La mayor flexibilidad de los
biomateriales reduce este fendmeno. Las propiedades mecanicas del material
antes mencionado se muestran en la Tabla 1 (Yanez, A. Martel, O.*, Carta, J.A.*,
Quintana, J.M. 2007).

Tabla 1. Propiedades mecénicas del acero inoxidable AISI 316L.

Mdédulo de Coeficiente . _ Limite Limite de
- . Densidad | Limite de rotura L )
Acero elasticidad de Poisson (kg/m3) o: (MPa) elastico fatiga
E (GPa) (W) P K9 r oe (MPa) | o1 (MPa)
AISI 316L 200 0,3 7800 1000 750 300

e Propiedades mecanicas del fémur

Las propiedades mecanicas del fémur han sido causa de incertidumbre para
muchos autores, aunque en general el comportamiento del hueso es viscoelastico
no lineal, para no complicar excesivamente el problema la mayoria de los estudios
de biomecanica consideran al hueso como un material elastico-lineal, lo que se
aproxima razonablemente a la realidad, salvo en el caso de cargas de impacto.

Algunos lo consideran con propiedades mecanicas isotropicas con el objetivo de



simplificar los resultados (Fouad. H, 2011), pero esto puede tener como
consecuencia resultados alejados de la realidad, por lo que el fémur debe tomarse
con propiedades mecénicas ortotropicas u anisétropas para su estudio, en aras de
obtener resultados mas exactos. En la Tabla 2 se pueden apreciar los valores de
las propiedades mecanicas del fémur anisétropo después de haber revisado,
analizado y calculado una media de las propiedades mecénicas de este hueso, a
partir de los datos expuestos al respecto por un grupo de autores referenciados en
varios articulos que definen en sus investigaciones el fémur con estas
caracteristicas (Ashman, B., Cowin, S., Van Buskirk, C., Rice, C. (1984); Meunier,
A., Riot, O., Christel, P., Katz J., Sedel, L. (1989); Buroni, C., Commisso, P., Cisilino,
A., Sammartino, M., (2004) y Pérez, Ma. (2004); el tejido esponjoso se asume con

propiedades isotrépicas segun Rincon, R., Ros F., Claramunt A., Arranz, M. (2004).

Tabla 2. Propiedades mecanicas del fémur.

Tejido Cortical
Parametro/unidades | Denominacion Valor
Ex (Pa) Maodulo elastico en X 1,31 E+010
Ev (Pa) Médulo elastico en Y 1,36 E+010
Ez (Pa) Mddulo elastico en Z 2,07 E+010
M xy Coeficiente de Poisson 0,366
M vz Coeficiente de Poisson 0,312
M xz Coeficiente de Poisson 0,2
Gxz (Pa) Médulo cortante 5,9 E+009
Gxy (Pa) Médulo cortante 5,02 E+009
Gvz (Pa) Médulo cortante 4,67 E+009
Tejido esponjoso
Parametro/unidades Denominacion Valor
E Madulo elastico 2,17 E+009
VI Coeficiente de Poisson 0,3




2.5 Aplicacion del mallado y restricciones del modelo
e Mallado

A todos los modelos analizados en esta investigacion se les generdé una malla
sélida, con elementos tetraédricos de 10 nodos y 3 grados de libertad por nodo,
utilizando un mallador del tipo estandar, con una verificacion jacobiana en 29
puntos. El tamafio global de los elementos 2mm asi como una tolerancia de estos
de 0.0025mm. Generandose una malla de 773791 elementos y 549038 nodos, lo
cual muestra la complejidad del modelo y la alta demanda de recursos
computacionales para la solucién del modelo.
e Restricciones del modelo

El modelo del fémur en todos los analisis se consideré empotrado en la zona inferior
del mismo, es decir, en la articulacion de la rodilla (Ver figura 12), situacion que se

puede considerar analoga al funcionamiento real del fémur con carga.

Figura 12. Restricciones del tipo fijo aplicadas al modelo.

2.6 Aplicacién de las cargas (segun Taylor. M.E, 1996).

Los autores Garcia, G y otros (2007) elaboraron varios modelos aplicando una
fuerza constante sobre el extremo proximal de la componente femoral en dos
direcciones, simulando solamente la fuerza de la articulacién y otros casos de carga
para diferentes pesos del cuerpo y actividades de mayor carga en la articulacion
como: subir escaleras, sentarse, pararse de un asiento, etc., asi como las fuerzas
de los musculos. La autora Pérez, Ma. (2004) aplica las cargas presentes en la
cadera correspondientes al peso del cuerpo humano, las del masculo abductor, el
tibia iliaco proximal y el tibia iliaco distal, entre otros. Habiendo hecho el analisis de

las cargas propuestas por los autores antes mencionados, se consideré en la



presente investigacion utilizar las cargas segun (Taylor ME, Tanner KE, Freeman
MAR, Yettram AL.1996); las componentes de fuerzas siguientes: la traccién del
musculo abductor en el trocanter mayor, la traccion - torsion del musculo psoas
iliaco en el trocanter menor y la traccion del masculo tibia iliaco, la correspondiente
al peso del cuerpo sin tener en cuenta el peso del miembro inferior que se encuentra
en el instante monopodal de la marcha, esta carga tiene un angulo 3 = 13° respecto
al plano horizontal XY y un &ngulo g = 73° respecto al plano frontal XZ, se tuvo en
cuenta un coeficiente dinamico de 4,5 para esta fase de marcha segun Yanez, Ay
otros (2007);

Join Reaction Force

Abductors

liopsoas

llio - Tibial

Figura 13. Cargas utilizadas por Taylor (1996).

Tabla 3. Cargas actuantes sobre el fémur descompuestas en los ejes de

coordenadas.
Cargas X Y Z Resultantes
Cargas producto al peso  (N) 1062 130 - 2800 2997
Abductor (N) | -430 1160 1237
llio-tibial trac (N) - 1200 1200
lliopsoas (N) -78 - 560 525 771,5




CAPITULO Ill. ANALISIS DE LOS RESULTADOS
3.1 Analisis de la distribucién de tensiones en el hueso sano.

Para el analisis de la distribucion de las tensiones a las que est4 sometido el hueso
sano en su estado normal de carga monopodal, se analizan las tensiones normales
a lo largo del eje longitudinal de hueso, o0 sea el eje Z, estas tensiones varian en un
rango que va de 187.1 MPa a traccion a -274.5 MPa a compresion, el 47.95% del
volumen del Fémur se encuentra sometido a traccién (Figura 14; a),en estas zonas
esta presente en una mayor cantidad una sustancia blanda y resistente, el colageno,
y el 52.05% sometido a compresion (Figura 14; b) demandando una mayor cantidad

de mineral de hidroxiapatita de ion calcio.
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Figura 14. Distribucion de tensiones normales en el fémur sano.



3.2 Andlisis de la distribucién de tensiones en el conjunto hueso-placa DHS.
(DHS con 2 agujeros)

Para el analisis de la distribucidn de tensiones en el conjunto hueso-placa DHS dos
agujeros (Figura 15) se hace necesario verificar las tensiones de Von Mises en el
implante durante la consolidacion de la fractura del fémur (Figura 16). La distribucién
de tensiones de Von Mises en la placa DHS alcanzan un valor maximo de 557,9
MPa en el altimo tornillo de cortical del implante (Figura 16.2), en la placa 130° 370.5
MPa (Figura 16) y en el tornillo deslizante canulado 100.4 MPa (Figura 16.1).

Figura 15.Conjunto hueso-placa DHS con dos agujeros.
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Figura 16. Distribucion de tensiones Von Mises en la placa 130° y 2 agujeros.
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Figura 16.1. Distribucion de tensiones Von Mises tornillo deslizante canulado.
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Figura 16.2. Distribucién de tensiones Von Mises en los tornillos de cortical.



e Anélisis de la distribucién de tensiones en el hueso durante la
consolidacion de la fractura.

La distribucién de las tensiones normales a lo largo del eje longitudinal de hueso

que surgen debido al a la colocacion del implante, o sea durante la consolidacion

de la fractura, en su estado normal de carga monopodal, varian en un rango que va

de 211.5 MPa a traccion a -229.4 MPa a compresion. Del volumen total del fémur

(Figura 17; c) el 42% del volumen del fémur se encuentra sometido a traccion

(Figura 17; a) y el 58% sometido a compresion (Figura 17; b).

Marmbre de modelo; Modelo Femur Conjurto DHS Mombre de modelo: Modelo Femur Conjunto DHS

Maormbee de estudio; Madelo con DHS Maomkre de estudio; Modelo con DHE

Tipo de resultado: Andisis estético tensidn nodal Tensiones2 Tipo de resuttado; Andlisis estatico tension nodal Tensiones2
Escala de deformacidn: 1.56944 Escala e deformacidn: 1.56944

Walor global; -229.44 & 254 058 Manm~2 (MP=) Yalor global -229.44 5 254 055 Nimm*2 (MP3)

Wolumen de elemento = 42.00 % “olumen de elemnenta = 55.00 %
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Figura 17. Distribucion de tensiones normales en el fémur durante la consolidacion de la
fractura utilizando implante DHS dos agujeros.



e Analisis de la distribucién de tensiones en el hueso una vez retirada la
placa DHS.
Una vez consolidada la fractura, en caso de retirar la placa, las tensiones en el
fémur con los agujeros correspondientes a los tornillos de cortical y el tornillo
deslizante canulado varian en un rango que va de 206.9 MPa a traccién a -226.3
MPa a compresion. Del volumen total del fémur (Figura 18;c) El 46.16% del
volumen del fémur se encuentra sometido a traccion (Figura 18; a) y el 53.84%

sometido a compresion (Figura 18; b)

Mombre de modelo: Modelo Femur Conjurto DHS

Maotnbre de estudio; Madelo sin DHS

Tipo de resuttado; Andliziz estatico ten=ion nodal Tenziones2
Escala de deformacion: 0

Motnibre e modelo: Modelo Femur Conjurta DHS

Matmbre de estudio; Modelo sin DHS

Tipo de resultado: Andlisis estatico tensidn nodal Tensiones2
Ezcals de deformacion: 0

Walor global 226,34 & 206 875 Minm®2 (MPs) Walor global: -226.34 & 206.876 Minm"2 (MPa)
“olumen de elemerto = 46.16 % ‘¥alumen de elemerto = 53.84 %
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Figura 18. Distribucion de tensiones normales en el fémur una vez retirado el implante.



3.3 Andlisis de la distribucion de tensiones en el conjunto hueso-placa DHS
(DHS con 3 agujeros).
Para el analisis de la distribucién de tensiones en el conjunto hueso-placa DHS tres
agujeros (Figura 19) se hace necesario verificar las tensiones de Von Mises en el
implante durante la consolidacion de la fractura del fémur. La distribucion de
tensiones de Von Mises en la placa DHS alcanzan un valor maximo de 627.7 MPa
en el ultimo tornillo de cortical del implante (Figura 20.2), en la placa 130° 484.3
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Figura 19.Conjunto hueso-placa DHS tres agujeros
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Figura 20. Distribucion de tensiones Von Mises en la placa 130°y 3 agujeros.
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Figura 20.1. Distribucién de tensiones Von Mises tornillo deslizante canulado.

Max: 627.7 MPa

von Mises (NAnm"2 (MPa))
6277
5756
. 5238
.4Ms
. 4194
. 3674
‘ 3153
. 2633
L 2112
- 1591
1071

550

30

Figura 20.2. Distribucién de tensiones Von Mises en los tornillos de cortical.



e Anélisis de la distribucién de tensiones en el hueso durante la
consolidacion de la fractura.

La distribucion de las tensiones normales a lo largo del eje longitudinal de hueso

varian en un rango que va de 329,9 MPa a traccion a -229,4 MPa a compresion. Del

volumen total del fémur (Figura 21; c) ,el 40,24% del volumen del fémur se encuentra

sometido a traccion (Figura 21; a) y el 59,76% sometido a compresion (Figura 21,
b).

Mombre e modelo: Modelo Femur Conjunto DHS Mombre ce modelo: Modelo Femur Conjurto DHS

Mombre de estudio; Modelo con DHS Mombire de estudio: Modslo con DHS

Tipo de resuttado: Andlisis estético tensidn nodal Tensiones2 Tipa de resultada; Analisiz estatico tension nodal Tensiones2
Ezcals de deformacion: 1 60944 E=cala de deformacidn; 1.60944
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Figura 21. Distribucion de tensiones normales en el fémur durante la consolidacion de la
fractura utilizando placa DHS tres agujeros.



e Andélisis de la distribucion de tensiones en el hueso una vez retirada la
placa DHS.

Una vez consolidada la fractura, en caso de retirar la placa, las tensiones en el fémur

con los agujeros correspondientes a los tornillos de cortical y el tornillo deslizante

canulado varian en un rango que va de 217,1 MPa a traccion a -226,8 MPa a

compresion. Del volumen total del féemur (Figura 22; c), el 46,16% del volumen del

fémur se encuentra sometido a traccion (Figura 22; a) y el 53,84% sometido a

compresion (Figura 22; b).

Mombre de modelo: Modelo Femur Conjunto DHS Mombre de modelo: kodelo Femur Conjunto DHS

Mombre de estudio; Modelo sin DHS Motmnbre de estudio; Modelo sin DHS

Tipo de resuttado: Andlisis estético tensidn nodal Tensiones2 Tipo de resuttado: &ndlisis estético tension nodal Tensiones2
E=zcala de deformacion: 1 51855 Ezcala de deformacidn: 1.51835

Walor global: -226.765 a 217.083 MNinm™2 (MPa) Walor global: -226 Y65 a 217 .083 Mimm*2 (MPa)

“olumen de elemento = 4616 % Vaolumen de elemento = 53 .84 %
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Figura 22. Distribucion de tensiones normales en el fémur una vez retirado el implante.



3.4 Andlisis de la distribucion de tensiones en el conjunto hueso-placa DHS.
(DHS con 5 agujeros).

Para el analisis de la distribucion de tensiones en el conjunto hueso-placa DHS
cinco agujeros (Figura 23) se hace necesario verificar las tensiones de Von Mises
en el implante durante la consolidacion de la fractura del fémur. La distribucion de
tensiones de Von Mises en la placa DHS alcanzan un valor maximo de 648,5 MPa
en el ultimo tornillo de cortical del implante (Figura 24.2), en la placa 130° 468.4
MPa (Figura 24), y en el tornillo deslizante canulado 100.4 MPa (Figura 24.1).
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Figura 23.Conjunto hueso-placa DHS cinco agujeros
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Figura 24. Distribucion de tensiones Von Mises en la placa 130° y 5 agujeros.
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Figura 24.1. Distribucién de tensiones Von Mises tornillo deslizante canulado.
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Figura 24.2. Distribucién de tensiones Von Mises en los tornillos de cortical.



e Analisis de la distribucion de tensiones en el hueso durante la
consolidacion de la fractura.
La distribucion de las tensiones normales a lo largo del eje longitudinal de hueso
varia en un rango que va de 481,9 MPa a traccién a -279,2 MPa a compresion. Del
volumen total del fémur (Figura 25; c), el 37,80% del volumen del Fémur se
encuentra sometido a traccion (Figura 25; a) y el 62,20% sometido a compresion
(Figura 25; b).

Mombre de modeln: Modelo Femur Conjurta DHZ Maombare e madelo: Modela Femur Conjunto DHE

Mambre de estudio: Modsla con DHS hombare ce estudio: Modelo con DHE

Tipo de resultado: Andlisis estético tensidn nodal Tensiones2 Tipo de resuttacdo: Andlisis estatico tension nodal Tensiones2
Escals de deformacidn: 1.73737 Ezcals de deformacion: 1.73737

Walor global -322.555 & 451.901 Mimm*2 (MPa) Walor global: -322.555 & 481 901 NAmm*2 (MPa)

Wolumen de elemnenta = 37 .40 % Waolumen de elementa = 62 .60 %
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Figura 25. Distribucion de tensiones normales en el fémur durante la consolidacion de la
fractura utilizando Placa DHS cinco agujeros.



e Analisis de la distribucion de tensiones en el hueso una vez retirada la
placa DHS.

Una vez consolidada la fractura, en caso de retirar la placa, las tensiones en el fémur

con los agujeros correspondientes a los tornillos de cortical y el tornillo deslizante

canulado varian en un rango que va de 251,9 MPa a traccion a -228,1 MPa a

compresion. Del volumen total del féemur (Figura 26; c), el 46.23% del volumen del

fémur se encuentra sometido a traccion (Figura 26; a) y el 53,77% sometido a

compresion (Figura 26; b).

) . ) Mombre de modelo: Modelo Femur Conjurta DH=
Maombre de modela: Modelo Femur Conjurta DHE Mambre de estudios Modei sin DHS

Mombre de estudio; Modelo sin DHS

Tipo de resuttado: Andlizis estético tension nodal Tenziones?
Ezcala de deformacion; 1 50371

Valor global: -225.095 & 251.918 Mimm"2 (MPa)

Wolumen de elementa = 46.23 %

Tipo de resuttado; Analisiz estatico tenzion nodal Tenziones2
Ezcala de deformacian: 150371

Walar global: -225.095 a 251 915 binm™2 (MPa)
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Figura 26. Distribucion de tensiones normales en el fémur una vez retirado el implante.



3.5 Andlisis de la distribucion de tensiones en el conjunto hueso-placa DHS.
(DHS con 7 agujeros).

Para el analisis de la distribucion de tensiones en el conjunto hueso-placa DHS
cinco agujeros (Figura 27) se hace necesario verificar las tensiones de Von Mises
en el implante durante la consolidacion de la fractura del fémur. La distribucion de
tensiones de Von Mises en la placa DHS alcanzan un valor maximo de 648,5 MPa
en el ultimo tornillo de cortical del implante (Figura 28.2), en la placa 130° 484.5
MPa (Figura 28) y en el tornillo deslizante canuldo 100.4 MPa (Figura 28.1).
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Figura 27.Conjunto hueso-placa DHS
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Figura 28. Distribucion de tensiones Von Mises en la placa 130° y 7 agujeros
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Figura 28.1 Distribucion de tensiones Von Mises tornillo deslizante canulado.
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Figura 28.2. Distribucion de tensiones Von Mises en los tornillos de cortical



e Andlisis de la distribucion de tensiones en el hueso durante la

consolidacion de la fractura.

La distribucion de las tensiones normales a lo largo del eje longitudinal de hueso
varia en un rango que va de 557.6 MPa a traccién a -439.3 MPa a compresion. Del
volumen total del fémur (Figura 29; c), el 35,03% del volumen del fémur se encuentra

sometido a traccion (Figura 29; a) y el 64,97% sometido a compresion (Figura 29;b).

Mombre de modelo; Modelo Femur Conjurto DHS

Mombre de estudio; Modelo con DHS

Tipo de resutado; Andlisis estético tension nodal Tensiones2
Ezcala de deformacidn: 1.96325

Yalor global -322.711 a 346,875 MNmm™2 (MPa)

wolumen de elemento = 64 .97 9%

Mombre de modelo: Modelo Femur Conjurto DHS

Mombre de estudio: Modelo con DHS

Tipo de resultado: Analiziz estético tension nodal Tensiones2
Ezcala de deformacion: 1.96325

Walar global; -322.711 a 346875 MNimm®2 (MPa)

“Wolumen de elemerto = 35.03 %
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Figura 29. Distribucion de tensiones normales en el fémur durante la consolidacion de la
fractura.



e Analisis de la distribucién de tensiones en el hueso una vez retirada la
placa DHS.

Una vez consolidada la fractura, en caso de retirar la placa, las tensiones en el fémur

con los agujeros correspondientes a los tornillos de cortical y el tornillo deslizante

canulado varian en un rango que va de 310,2 MPa a traccion a -228,1 MPa a

compresion. Del volumen total del féemur (Figura 30; c), el 46,23% del volumen del

fémur se encuentra sometido a traccion (Figura 30; a) y el 53,77% sometido a

compresion (Figura 30; b).

Mombre de modeln; Modelo Femur Conjurto DHS Normbore: de modelo: Modelo Femur Conjurto DHS

Mombre de estudio; Modelo sin DHS Mombre: de estudio: Madelo sin DHE
Tipo de resultado: Andlisis estatico tenzion nodal Tensiones2

Tipo de resultado; Andlisis estético tension nodal Tensiones2 _,

Escala de deformacidn: 1 47792 Escala de deformacion: 1.47732

“alaor gh:lbat 298116 a 310,244 Mimm™2 (MF‘aj Walor glnbal: -226116 & 310244 Nmm™2 EMPE:I
Yalumen de elementa = 46 23 % Yolumen de elemento = 53.77 %
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Figura 30. Distribucion de tensiones normales en el fémur una vez retirado el implante.



3.6 Discusién de los Resultados.

A continuacion se realizara un analisis comparativo de las tensiones en el implante
desde el punto de vista cualitativo, entre las diferentes variantes de la placa tubo
del implante DHS, asi como los resultados de las tensiones que surgen en el fémur
una vez colocado el implante, o sea durante la consolidacion de la fractura, y una
vez retirado el implante, tomando como referencia el estudio realizado al fémur
sano. El andlisis de los resultados se hard en funcion de los valores maximos
y el signo de las tensiones obtenidas tanto para el hueso como para los diferentes

elementos que conforman el fijador interno.

e Tensiones maximas en los tornillos de cortical del implante analizado

en sus diferentes variantes.

Del punto de vista del estado tensional del implante, se analiza las valores maximos
que aparecen en el ultimo tornillo de cortical utilizado para fijar el implante a la

diafisis del fémur. Estas tensiones se recogen en la siguiente tabla 4.

Tabla 4. Tensiones de Von Mises en el ultimo tornillo de cortical.

Implante DHS Tensiones de Ubicacién de las tensiones
Variantes | Von Mises (MPa)
Intercepcion tornillo-fémur, ultimo tornillo de
2 Agujeros 557,9 cortical usado para fijar el implante a la diafisis
del fémur.
Intercepcion tornillo-fémur, ultimo tornillo de
3 Agujeros 627,7 cortical usado para fijar el implante a la diéfisis
del fémur.
Intercepcion tornillo-fémur, ultimo tornillo de
5 Agujeros 648,5 cortical usado para fijar el implante a la diafisis
del fémur.
Intercepcion tornillo-fémur, ultimo tornillo de
7 Agujeros 520,1 cortical usado para fijar el implante a la diafisis
del fémur.




A continuacién se muestra un grafico de barras de estas tensiones para su mejor

comprension (Figura 31).
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Figura 31. Gréfico de barras de las tensiones méaximas en los tornillos de corticales.

Puede apreciarse el aumento del valor de las tensiones en el tornillo de cortical

situado en el Ultimo agujero, en la interseccién con la placa tubo. De las cuatro

variantes analizadas se puede observar claramente que la variante con cinco

tornillos de cortical es la que tiene el

comportamiento biomecanico mas

desfavorable ya que en este aparecen las mayores tensiones, no obstante estas

tensiones no representan peligro alguno para la vida util del implante ya que no

sobre pasan el limite elastico del material con el que estan fabricados el (AISI 316L)

y el limite elastico de este es 750 MPa.



e Comparacién de las tensiones normales surgidas en el hueso durante
laconsolidacion de lafractura, tomando como referencia el hueso sano.
Tomando como patréon de comparacion las tensiones obtenidas en el estudio
realizado al hueso sano en su estado de carga monopodal, se puede apreciar
claramente que al colocar el fijador interno se produce una variacion del estado
tensional del hueso, aumentando los valores de las tensiones a traccion y a
compresion para todos los casos, siendo estas ahora aproximadamente entre 61 y
un 2 porciento por encima (variante cinco agujeros) respecto al hueso sano ,esto
esta dado por el hecho de que el fijador absorbera gran parte de los esfuerzos a los
que estd sometido el
remodelacion 6sea del fémur durante el periodo de consolidacion de la fractura,

similar para las diferentes variantes del fijador con diferente cantidad de tornillos.

hueso; esta situacion traerd por consiguiente una

(Figura 32).
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Figura 32. Gréfico de barras correspondiente a las tensiones normales el fémur

durante la consolidacion de la fractura.




En cuanto a la variacion del porciento de las zonas del fémur sometido a traccion y
a compresion respecto al hueso sano se aprecia una variacién que oscila entre 17
Porciento a traccion y 14 a compresion, lo cual tiene una gran influencia ya que
zonas que estaban sometidas a traccion pasan a estar solicitadas a compresion, es
decir que zonas en las que prevalece una sustancia blanda y resistente el colageno
(zonas traccion ), ahora prevalece la sustancia de hidroxiapatita de ion calcio (zonas

compresion) (Figura 33)
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Figura 33. Grafico de barras correspondiente a los porcientos del volumen del fémur

sometidos a traccion y a compresion durante la consolidacion de la fractura.



e Comparacién de las tensiones normales en el fémur una vez de retirado

el implante, tomando como referencia el hueso sano.

Tomando como patrén de comparacion las tensiones obtenidas en el estudio

realizado al hueso sano en su estado de carga monopodal, se puede apreciar

claramente que al retirar el fijador interno se produce una variacion del estado

tensional del hueso, tratando de equilibrar su estado tensional aumentando los

valores de las tensiones a traccion y a compresion para todos los casos, siendo

estas ahora aproximadamente entre 37 % las de traccion por encima y un 2 % por

debajo la de compresidn respecto al hueso sano; esta situacion traera por

consiguiente una remodelacion 6sea, similar para las diferentes variantes del fijador

con diferente cantidad de tornillos. (Figura 34)
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Figura 34. Gréfico de barras correspondiente a las tensiones normales el fémur

una vez retirado el implante.



En cuanto a la variacion del porciento de las zonas del fémur sometido a traccion y
a compresion respecto al hueso sano, una vez que se retira el implante se aprecia
una ligera variacion, lo cual tiene no tiene una gran influencia, no obstante el
fendmeno de la reabsorcién désea si ocurrird [ zonas que estaban sometidas a
traccion pasan a estar solicitadas a compresién, es decir que zonas en las que
prevalece una sustancia blanda y resistente el colageno (zonas traccion ), ahora
prevalece la sustancia de hidroxiapatita de ion calcio (zonas compresion)] (Figura
35)
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Figura 33. Grafico de barras correspondiente a los porcientos del volumen del fémur

sometidos a traccion y a compresion una vez retirado el implante.



CONCLUSIONES

1. A partir de la revision bibliografica realizada, se definieron las propiedades
mecanicas del modelo del fémur a utilizar en los estudios como ortotrépico
para la parte cortical e isotropico para la parte esponjosa, por ser las mas
representativas de las propiedades mecénicas de este.

2. Serealizo el estudio por elementos finitos del femur sano, para tomarlo como
patron de comparacion, en la distribucion de las tensiones normales a lo
largo del eje longitudinal del mismo, asi como el porciento del volumen del
hueso que se somete a tensiones de traccion y de compresion, por tener
estos parametros una influencia importante en el mecanismo de

remodelacion ésea de los huesos largos.

3. Se demostr6 que con las variantes del dispositivo analizado ocurren
redistribuciones de tensiones tanto en las zonas sometidas a traccibn como
a compresion, al ser comparadas con las del fémur sano, se observan un
aumento de los valores de estas, viéndose las mayores tensiones con la
variante del dispositivo analizado de cinco agujeros y los menores valores de

tensiones se observan en el fémur con la variante de dos agujeros.

4. Con las variantes analizadas, el fémur experimenta una mayor redistribucién
en cuanto al porciento de la zonas sometidas a traccion y a compresion del

volumen del fémur con la variante de siete agujeros.

5. En las variantes del dispositivo analizado para la fractura de cuello de fémur,
en cuanto el estado tensional del implante, pudimos apreciar un
comportamiento analogo en la zona de maxima tension, ya que en todas las
variantes aparece en el ultimo tornillo de cortical usado para fijar el implante
a la diafisis del fémur. La variante que presenta el comportamiento mas
desfavorable es la variante de cinco agujeros, esta tension alcanza un valor
de 648,5 MPa, no obstante quedandose por debajo del limite elastico del

material siendo este de 750 MPa.



RECOMENDACIONES

1. Realizar estudio comparativo pero con otras variantes del implante.
2. Realizar estudio no lineal para observar el comportamiento del tornillo

deslizante canulado.
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