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INTRODUCCION Capitulo 1.

1.1. INTRODUCCION.

A lo largo de la historia, los seres humanos han ido evolucionando y con
ellos nuevos riesgos y peligros a los que enfrentarse. Como consecuencia de
esto, sobre todo en el campo deportivo y debido al aumento de accidentes de
tréfico, los paises mas desarrollados, se han visto obligados a investigar, para
su posterior desarrollo, nuevos dispositivos ortopédicos y técnicas de implante,
gracias a las cuales se pueden sustituir las articulaciones humanas.

La ortopedia, o mejor dicho, la parte de la medicina que estudia las
deformaciones del cuerpo humano y su correcciéon por medios fisioterapéuticos,
quirargicos o protésicos, ha acompanado al hombre desde la prehistoria. Al
igual que en otros muchos campos de la medicina, desde las primeras
patologias solventadas hasta nuestros dias, en la ortopedia también ha habido
una evolucion en los tratamientos. Los primeros en aplicar técnicas de curacién
en fracturas articulares fueron los griegos y romanos, obteniendo buenos
resultados.

La artroplastia en su historia como tal, ha tenido distintas épocas, en las
cuales ha ido dando pasos adelante. La primera fue en el siglo XIX cuando se
realizaron las primeras operaciones que intentaban sustituir articulaciones
severamente dafiadas mediante la interposicion de férulas. La segunda, en el
primer cuarto del siglo XX se empezaron a desarrollar las primeras artroplastias
de cadera y rodilla. Finalmente, en los anos 60 en Inglaterra se produjo la
verdadera eclosién de la ortopedia articular, un traumatoélogo logré un avance
tan importante que anos después la reina de Inglaterra le conferiria el titulo
caballero: Sir John Charnley. Lo que Charnley logré fue la sustitucion de
articulaciones enfermas por piezas de metal y plastico, lo que hoy en dia
conocemos como artroplastia total de cadera.

1.2. BIOMECANICA.

Son muchas las definiciones de la palabra “Biomecanica” que se pueden
encontrar, pero en un primer lugar podemos nombrar que en la biomecanica se
encuentran, como en la palabra que la nombra, lo bioldgico y la mecanica. Mas
precisamente, podemos decir que es una disciplina cientifica que tiene por
objeto el estudio de las estructuras de caracter mecanico que existen en los
seres vivos, fundamentalmente del cuerpo humano. Esta area de conocimiento
se apoya en diversas ciencias biomédicas, utilizando los conocimientos de la
mecanica, la ingenieria, la anatomia, la fisiologia y otras disciplinas, para
estudiar el comportamiento del cuerpo humano y resolver los problemas
derivados de las diversas condiciones a las que puede verse sometido.

En esta definicion han de subrayarse algunas ideas:
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1. Que a la Biomecanica le compete el estudio de todos los fendmenos
biol6gicos y, por una evidente e interesada cuestion de
antropocentrismo, del cuerpo humano en especial.

2. Que la Mecanica, con un amplio apoyo tecnolégico, posee métodos
propios, mas o menos peculiares, que pueden aplicarse al estudio de
los seres vivos.

3. Que la Biomecanica se ha desarrollado porque aporta un enfoque Uutil
en el estudio y solucion de los problemas que afectan al hombre, de
lo contrario, probablemente no estariamos ocupandonos de ella con
tanto interés.

1.2.1. Biomecanica de la cadera.

La biomecanica de la cadera comprende el estudio de la funcién
de la articulacion de la cadera desde el punto de vista de la ingenieria y,
por consiguiente, en la valoracidén de su cinematica y la determinacion de
los esfuerzos a los que se encuentra sometido el complejo articular.
Evidentemente, la evaluacion y descripcidn biomecanica de cualquier
articulacién depende del tipo de movimiento que se realiza. Por ello, la
mayoria de estudios de cadera estan centrados en la biomecanica
durante la marcha humana, por ser ésta la principal funcién para la que
se encuentra disefiado el miembro inferior, y en el analisis de algunos
movimientos o posiciones limite, por su especial relevancia para la
determinacién de rangos de movimiento y carga extremos a los que se
ve sometida la cadera.

Conceptualmente, cualquier andlisis biomecanico parte de la
evaluacién de la cinematica de los segmentos involucrados en la
articulacién. A continuacion, los datos cinematicas pueden ser derivados
dos veces para obtener las aceleraciones lineales y angulares de dichos
segmentos y, conociendo sus propiedades inerciales (masa y momentos
de inercia), pueden estimarse las fuerzas y momentos globales a los que
se encuentra sometida la articulacién. 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 lo que se plantean modelos cinéticos
que precisamente tienen como objetivo la determinacién de la fuerza que
ejerce cada elemento articular, teniendo en cuenta que la suma de todos
estos esfuerzos deben componer el estado de fuerzas y momentos
globales previamente establecido. Una vez se conocen las fuerzas
individuales ejercidas o soportadas por los elementos articulares, puede
analizarse el estado o distribucién 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.

Andlisis de vibraciones en una protesis de 9
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Cuando hay una caida o un accidente que hace que se produzca
una fractura de alguno de los elementos de la cadera, se altera la
biomecanica de la misma. Para volver a recuperarla se recurre a colocar
una protesis. Hoy en dia hay dos grandes tipos de prétesis: cementadas
y no cementadas. Las cementadas utilizan el cemento como elemento
de unién entre protesis y hueso, mientras que en las no cementadas el
contacto entre hueso e implante es directo. Todas las prétesis presentan
una durabilidad entorno a diez afos, tras los cuales empiezan a
aparecer problemas como aflojamiento de las interfaces, deterioro del
cemento, tejido fibroso entre el hueso y el implante, etc. que pueden
llevar al fallo de la fijacién. Existen una serie de técnicas que pueden
aportar informacién al respecto del aflojamiento de las prétesis, por
ejemplo, un analisis mecanico de vibraciones.

Por tanto, el objetivo de este proyecto es la simulacion
computacional mediante el método de los elementos finitos de esta
técnica. El analisis mecanico de vibraciones se va a aplicar en una
prétesis de cadera no-cementada de tipo Zweymdiller.

1.3. OBJETIVOS Y MOTIVACIONES.

Este proyecto se encuadra dentro de una linea de investigacion en
biomecanica, que se esta desarrollando en el Area de Mecanica de Medios
Continuos y Teoria de Estructuras del Departamento de Ingenieria Mecanica
de la Escuela Universitaria de Ingenieria Técnica Industrial (E.U.L.T.l.) de la
universidad de Zaragoza.

En este grupo de trabajo se realizan distintas actividades centradas en la
modelizacion por Elementos Finitos de diferentes partes del cuerpo humano
(pelvis, fémur, rodilla). Asi mismo se trabaja en la simulacion de tejidos vivos
(hueso, cartilagos, musculos, etc.) e inertes, determinando la influencia de la
incorporacion de un implante (inerte) en un tejido vivo (como por ejemplo el
hueso).

Antes de pasar a definir los objetivos especificos, debemos definir el
concepto de osteointegracion ya que es una palabra que dice mucho acerca
del proyecto que se realiza. La osteointegracion se define como la unidn
directa, tanto funcional como estructural entre el hueso vivo y la superficie de
un implante sometido a carga.

El objetivo principal de este proyecto es el estudio de unos analisis de
frecuencias de vibraciones en una prétesis de cadera no cementada de tipo
Zweymiiller colocada ya en el fémur, para observar el estado de
osteointegracidn entre la union de la protesis y el fémur.

Andlisis de vibraciones en una protesis de
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Estudiamos los tres casos que se pueden dar:

1. Que no se haya producido osteointegracién, es decir, que no exista
union entre la prétesis y el fémur. Esta etapa, se puede ver en los
primeros dias tras la implantacion de la prétesis.

2. Que esté totalmente osteointegrado, es decir, que la unién entre la
prétesis y el fémur sea completa. Esta etapa, se puede ver después
del periodo de recuperacion de la persona que ha recibido el
implante.

3. El caso intermedio que el periodo de osteointegracion esté en curso,
es decir, que la union entre la protesis y el fémur se esté
produciendo. Esta etapa, se puede apreciar durante el periodo de
recuperacion.

Dentro de este objetivo principal cabe destacar otros objetivos de nivel
menor que se han ido alcanzando a lo largo del proyecto.

1. Revisidn de los modelos computacionales de osteointegracion y de
interfaz desarrollados hasta el momento.

2. Estudio del efecto de las distintas variables del modelo de elementos
finitos en los valores de frecuencias.

1.4. DESCRIPCION DEL PROYECTO.

A continuacion se realiza una breve descripcion de cada uno de los
cinco capitulos de los cuales esta constituido este proyecto.

En este primer capitulo de introducciéon se pretende centrar al lector
en el entorno del proyecto, en las motivaciones que llevaron a su realizacién y
en los principales objetivos que se pretenden alcanzar con el mismo.

En el capitulo 2 se presenta una breve exposicion de la anatomia de la
articulacion de la cadera, una introduccion al concepto de artroplastia y a la
prétesis de tipo Zweymdlller que se va a analizar.

En el capitulo 3 se presenta el método de los elementos finitos y los
programas de ordenador con los que se ha trabajado, el proceso de evolucién
de las densidades del fémur y los materiales que se han utilizado en el modelo.

En el capitulo 4 se presenta el analisis de los resultados que se han
obtenido y todas las variables y pardmetros que se han modificado para
alcanzarlos.

Andlisis de vibraciones en una protesis de 1]
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INTRODUCCION Capitulo 1.

En el capitulo 5 se describen las conclusiones generales mas
importantes que se han obtenido en la realizacion de este proyecto, asi como
las posibles lineas futuras de investigacion.

Ademas para completar el Proyecto Fin de Carrera se han incluido dos
anexos.

En el anexo A se presenta el modelo de remodelacién ésea utilizado en
las simulaciones realizadas a lo largo del trabajo.

En el anexo B se presenta el modelo numérico para la osteointegracion
de la interfaz hueso-implante, utilizada a lo largo del trabajo.
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ARTROPLASTIA TOTAL DE CADERA
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2.1. INTRODUCCION.

El reemplazo total de cadera, conocido en términos médicos como
artroplastia de cadera, consiste en la cirugia ortopédica que busca reemplazar
de forma total o parcial la articulacion de la cadera con un implante artificial
llamado prétesis. El proceso consiste en insertar una soporte metélico con una
cabeza, en el fémur y colocar una cavidad plastica en la copa agrandada de la
pelvis (ver figura F.2.1).

ANTES PROCESO DE ARTROPLASTIA DESPUES

Figura F.2.1. Proceso artroplastia de cadera.

La aparicion de la artroplastia total de cadera ha supuesto un hito en la
cirugia ortopédica, proporcionando a multitud de pacientes con enfermedades
crdnicas una opcién importante para eliminar su dolor y mejorar su funcién
articular. Esta técnica esta indicada en pacientes con una articulacién de
cadera deteriorada por causas diversas: artrosis, artritis reumatoide,
espondilitis anquilosante, necrosis avascular, artritis séptica o tuberculosa,
anquilosis, tumores benignos y malignos de cadera y fracturas de esta region,
derivadas principalmente de caidas y accidentes de tréfico.

La principal indicacién por la que el paciente se opera es el dolor cuando
no responde a medidas conservadoras, seguido por la rigidez y la deformidad
sin dolor pero con marcada incapacidad funcional.

2.2. TIPOS DE PROTESIS DE CADERA SEGUN LA FORMA DE
ANCLAJE.

La prétesis de cadera fue uno de los mayores adelantos que se
produjeron en cirugia ortopédica durante el siglo XX. El pionero en su disefio y
utilizacion fue Sir John Charnley, cirujano ortopédico. Esta técnica supone la
sustitucion de una articulacibn de cadera por una articulacion artificial
denominada protesis.

Una proétesis de cadera consta de dos partes fundamentales: el vastago
femoral y la copa acetabular (figura F.2.2). Generalmente, el vastago esta
fabricado en una aleacion metdlica y la copa en polietileno de ultra alto peso
molecular. También pueden encontrarse pares de contacto metal-metal o
metal ceramica.

Andlisis de vibraciones en una protesis de
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(&) (k)
Figura F.2.2. Imagen de una protesis de cadera. Componente femoral (a) y
acetabular (b)

La fijacion de estos componentes al hueso puede realizarse mediante
cementacion o sin ella. Atendiendo a esta forma de unién podemos clasificar
las prétesis de cadera en tres grupos:

o Proétesis cementadas:

Aquellas en las que tanto el cotilo como el vastago se sujetan al
hueso mediante un cemento acrilico especial (figura F.2.3).

o Proétesis no cementadas:

Aquellas en las que el cotilo y el vastago se atornillan o se fijan
directamente al hueso. La sujecidbn a largo plazo se consigue
mediante la formacion de nuevo tejido 6seo, sobre la superficie de la
protesis, en un proceso conocido como osteointegracion (figura
F.2.4).

e Probtesis hibridas:

Aquellas en las que el cotilo se ancla al hueso sin cementar y el
vastago se fija en el canal medular con cemento.

Figura F.2.3. Prétesis de cadera cementada. Figura F.2.4. Prétesis de cadera no
cementada.
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Los sistemas de fijaciobn no cementados se basan en el empleo de
recubrimientos porosos sobre las superficies metalicas que posibiliten el
crecimiento 6seo en los intersticios de la capa porosa, asegurando una fijacion
biolégica estable y resistente.

Por el contrario, los sistemas de fijacion cementados se basan en la
utilizacién de un cemento acrilico formado por dos componentes, uno en polvo
llamado polimetiimetacrilato (PMMA), y otro liquido llamado metilmetacrilato
(MMA). Estos dos elementos son mezclados y se introducen en estado viscoso
en el canal femoral, asegurando la unién entre el vastago y el hueso.

Una de las diferencias més notables entre las protesis cementadas y no
cementadas radica en que al incluir el cemento, éste actia de amortiguador de
las cargas de impacto, favoreciendo una mejor distribuciéon de las cargas, lo
que conlleva una distribucién de las tensiones sobre el cemento y el hueso mas
uniforme.

Otra de las diferencias apreciables es el rango de aplicacion de estas
prétesis segun la edad del paciente. Las proétesis cementadas estan
especialmente indicadas para personas mayores, puesto que les permiten
caminar con normalidad casi al dia siguiente de la intervencion. Sin embargo,
con el paso de los afos, el cemento y las particulas de desgaste de los
materiales protésicos producen reacciones en el hueso que acaban acelerando
el proceso de reabsorcidn, lo que puede causar molestias al paciente o incluso
el fallo de la fijacion. Esto supone un problema en pacientes jévenes, por lo que
en estos es mejor recurrir a las prétesis de cadera no cementadas.

La ultima de las diferencias mas significativas es que las protesis, tanto
cementadas como no cementadas, estan sujetas a unos procesos ciclicos de
carga y descarga, lo que puede llevar al fallo mecanico de algun componente
del implante, y consecuentemente, producir a largo plazo el fallo completo de la
fijacion. En el caso de las prétesis cementadas se presentan cinco regiones
vulnerables: el véastago, el hueso, el cemento y las interfaces de unién
cemento-vastago y cemento-hueso, por otro lado las prétesis no cementadas,
las regiones criticas se reducen a tres: el vastago, el hueso y la interfaz de
unién hueso-prétesis. Una vez dicho esto, solo por estadistica, es mas facil
que falle la prétesis cementada a la no cementada.

2.2.1. Biomateriales.

Los biomateriales son aquellos elementos que se emplean para
sustituir la funcion de los tejidos o de los érganos vivos. En vista de que
estos materiales han de estar en contacto con el cuerpo humano se les
exige que sean farmacolégicamente inertes.

A lo largo de la historia, diversos han sido los materiales que se
han empleado como biomateriales, como piel de otros animales,

Andlisis de vibraciones en una protesis de
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madera, metales, etc. Para comprender el éxito de un biomaterial se
debe atender a tres aspectos principales:

e Propiedades y biocompatibilidad.
e Condiciones de saludo del receptor.
e Habilidad del cirujano.

De las tres caracteristicas nombradas anteriormente, se observa
claramente que la primera es la que concierne directamente a las
propiedades del biomaterial. Por consiguiente son éstas las que desde
un punto de vista ingenieril pueden ser estudiadas. Asi los requisitos que
se han de exigir a un biomaterial son los siguientes:

Ser biocompatible, es decir, ser aceptado por el organismo.

No ser téxico ni cancerigeno.

Ser quimicamente estable e inerte.

Tener una resistencia mecanica adecuada.

Tener una vida a fatiga adecuada.

Tener una densidad y peso adecuados.

Tener un disefo de ingenieria adecuado. Esto quiere decir que el
tamano y la forma del material han de ser precisos.

Ser relativamente barato, reproducible y facil de fabricar para su
produccién a gran escala.

NoOk~WND =

©

Los materiales mas comunmente utilizados en lo concerniente a
prétesis articulares son las aleaciones metalicas y el polietileno de ultra
alto peso molecular. También se realizan componentes ceramicos pero
no se encuentran tan extendidos.

Las aleaciones metélicas suelen ser de tres tipos principales:
acero inoxidable, cobalto-cromo-molibdeno o titanio. Estas aleaciones se
emplean para las partes de las prétesis que han de ser unidas al hueso,
en nuestro caso el vastago femoral de la prétesis de cadera.

El polietileno de ultra alto peso molecular se emplea
principalmente como elemento de rodadura en dichas protesis.

2.3. ARTICULACION DE LA CADERA.

La articulacion de la cadera (coxofemoral) es una articulacién esferoidea
en la que la cabeza del fémur contacta con el hueso coxal en la cavidad
denominada cotiloidea o acetabulo. La funcién de esta articulacion es la de
transmitir el peso de los dos tercios superiores del cuerpo a los miembros
inferiores, permitiendo simultaneamente la orientacion de los mismos en todas
las direcciones del espacio, gracias a su disposicidon de rotula esférica.

Andlisis de vibraciones en una protesis de
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Las superficies articulares, son por una parte, la cabeza del fémur, y por
otra la cavidad cotiloidea o acetabulo del hueso coxal, agrandado por un
fibrocartilago llamado rodete cotiloideo o rodete acetabular (Figura F.2.1). La
cavidad cotiloidea cubre la mitad de la cabeza femoral y, agrandada por su
rodete cotiloideo los dos tercios de la misma.

La cavidad cotiloidea estd situada en la cara externa del coxal, en la
union de sus tres partes constitutivas (ilion, isquion y pubis). Tiene forma de
media esfera hueca orientada hacia fuera, abajo y adelante, de tal forma que
en una seccion frontal se ve como el eje del cotilo forma un angulo con la
horizontal de 30° a 40°, lo que dara lugar a que, al penetrar la cabeza femoral,
exista una porcion de cotilo que recubre por fuera la cabeza formando el
llamado angulo de recubrimiento, que normalmente mide 30°. Esta limitada por
un reborde 6seo llamado ceja cotiloidea, interrumpida en su parte inferior a
nivel de la escotadura isquiopubiana. Solo la parte periférica de la semiesfera
cotiloidea es articular y tiene forma de media luna, estando provista de una
capa de cartilago hialino cuyo grosor aumenta hacia el exterior. El sector
postero-superior es el mas grueso por ser a este nivel donde la presidén que se
ejerce sobre la cabeza femoral es mayor. El rodete cotiloideo es un
fibrocartilago colocado alrededor de la ceja cotiloidea, presentando una seccion
prismatico-triangular, como el rodete glenoideo. Se fija en la ceja cotiloidea,
excepto a nivel de la escotadura isquiopubiana, desde donde salta como un
puente de uno a otro lado un elemento fibroso conocido como ligamento
transverso del acetabulo (Figura F.2.5).

ARTICULACION DE CADERA,

b a =

Figura F.2.5: Representacion de: 1- Superficie articular cabeza del fémur, 2- Cuello del
fémur, 3- Superficie articular cavidad cotiloidea, 4- Ligamento redondo, 5- Fosa
acetabular, 6- Rodete cotiloideo, 7- Trocanter mayor, 8- Ligamento transverso y 9-
Fosilla del ligamento redondo.
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2.3.1. Descripcion general del Fémur.

El fémur es uno de los huesos mas largos y fuertes que
conforman el sistema osteoarticular del aparato locomotor del cuerpo
humano. Su longitud guarda relacién con la distancia de zancada al
caminar y su resistencia con el peso y las fuerzas musculares.

El fémur se compone de tres partes bien diferenciadas: la diéfisis
o cafa y los dos extremos abultados, el proximal y distal, conocidos con
el nombre de epifisis (ver figura F.2.6):

Extremo proximal: Es el extremo superior del fémur, que
comprende la cabeza, el cuello y los trocanteres mayor y
menor (ver figura F.2.6).

La cabeza femoral, una articulacion lisa con una forma que
representa alrededor de las dos terceras partes de una esfera
de 20 a 25 mm. de radio. Su superficie lisa aparece
interrumpida en un punto cercano a su zona central por una
pequena fosa rugosa, llamada fosita de la cabeza femoral
destinada a la insercion del ligamento de la cabeza.

El cuello del fémur conecta la cabeza con la diafisis o cana.
Las zonas de unién se denominan linea intertrocantérea si se
trata de la parte anterior y cresta intertrocantérea si es por la
parte posterior.

El trocanter mayor es una superficie cuadrangular,
aplanada lateromedialmente y situada en la prolongacién del
cuerpo del hueso. Proporciona insercién a la mayor parte de
los musculos abductores.

El trocanter menor es una apdfisis conica situada en la
union del cuello con la cara media del cuerpo. En él se inserta
el musculo iliopsoas.

Diafisis: Es la parte central del fémur, tiene forma de cafa
alargada, cilindrica y hueca, mas estrecha en el centro, la cual
se expande ligeramente hacia arriba y, sobre todo,
distalmente. En la diafisis se distinguen tres partes: tercio
distal, tercio medio y tercio proximal (ver figura F.2.6).

Extremo distal: Es la superficie de soporte para la transmision
del peso a la tibia. Se divide en dos eminencias articulares
laterales llamadas céndilos, separadas entre si posteriormente
por una depresion profunda denominada fosa (escotadura)
intercondilea (ver figura F.2.6).

Andlisis de vibraciones en una protesis de
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Cabeza femoaral

\ 4)4 Cuello del fémur

Tracanter menar

Trocanter mayor Cresta trrocantérea

Extremo
Proximal

Cresta

Trocanter menar -/"'

Insercion capsula
Linea intertrocantérea

Tarcio
Proxirnal

hedial

Diafisis o zona central
Terzio

Insercion capsula

Tercio
Distal

Epicandilo media
Epicandilo lateral

Cdndilo
medial

Epicandilo lateral -—(,if

Céndilo lateral  Trdclea

Cdndilo
medial

Extremo
Distal

Candilo lateral

Fosa intercondilea

Figura F.2.6. Partes del fémur.
2.3.2. Descripcion general de la pelvis.

El otro elemento fundamental que compone la articulacién de la
cadera es la pelvis. Constituye la parte inferior del tronco, estando
limitada por delante y a cada lado por los huesos coxales y por detras
por el sacro y el coxis. Los huesos coxales se componen a su vez de
tres huesos independientes: el ilion (la mayor de las tres divisiones del
hueso coxal), el isquion (parte inferior y posterior del hueso coxal) y el
pubis (se encuentra justo delante y debajo de la vejiga). En los primeros
anos de vida los tres huesos estan separados, pero entre los diez y los
veinte afos se unen formando una estructura Unica. La pelvis se puede
dividir en la mayor o falsa y la menor o verdadera (ver figura F.2.7 y
figura F.2.8).

La zona donde se unen los tres huesos que forman cada hueso
coxal, es una fosa lateral denominada acetabulo, como se ha visto en el
punto anterior, es el lugar donde se encaja la cabeza del fémur.

Andlisis de vibraciones en una protesis de
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VISTA LATERAL DE LA PELVIS
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L:r:l;aas E [hfatior ' Lahin externo
gliteas . 1 !
Fosterior —* Ala del ilion (cara gldtea)
Espina iliaca —wEspina iliaca anterasuperior

postero-superior .-
Espina iliaca
postero-inferior e ;
._..,..-"f j F o -

Escotadura cidtica mayur-’/ i
Cuerpo del ilion e I
Espina isquistica (ciéticajr’a A
P ;

Escotadura ciatica menor® :

Cuerpa del isquinn"’/ !

Espina iliaca anteroinferior

Acetdbulo

Cara semilunar

Borde (limbao) del acetabulo
Escotadura acetabular

Rama superior del pubis
Tuberculo del pubis

Cresta obturatriz

R inferior del pubi
Tuberasidad isquidticae UL

i i b - Lo i
Rama del isquion o— = Agujera obturador

Figura F.2.7. Vista lateral de la pelvis.

YISTA MEDIAL DE LA FELVIS
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Figura F.2.8. Vista medial de la pelvis.
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2.3.3. Descripcion de los ligamentos y musculos de la articulacion.

La articulacién no sélo esta formada por los elementos éseos
descritos anteriormente (fémur y pelvis), sino que también hay una serie
de ligamentos y mdusculos que forman parte de la articulacién y
desempefian un papel fundamental en la sujecion de las superficies
articulares. Existe un cierto equilibrio entre sus funciones respectivas, de
tal forma que en la cara anterior de la articulacién, los musculos son
poco numerosos pero los ligamentos son muy potentes, mientras que en
la cara posterior sucede lo contrario, hay un predominio muscular
notable.

Los ligamentos de la pelvis le confieren una estructura resistente,

sirviendo de unién entre las diferentes partes de la misma (ver figura
F.2.9.).

YISTA ANTRIOR YISTA POSTERIOR

Figura F.2.9. Vistas de los ligamentos de la pelvis: 1- ligamento lliofemoral (ligamento
en Y de Bigelow), 2- ligamento Pubofemoral, 3- tendén del Cuadriceps, 4- ligamento
lliofemoral, 5- ligamento Isquiofemoral, 6- zona orbicular.

En la figura F.2.10 se pueden observar los muasculos que
intervienen en el movimiento de la articulacion de la cadera. De todos
ellos, los mas importantes son el gluteo mayor y el mediano.
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MUSCULOS DE LA CADERA
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Huezo compacto

Digfizis del fémur

Figura F.2.10. Musculos de la cadera.

2.4. PROTESIS DE CADERA ZWEYMULLER.

El implante femoral de Zweymdlller esta fabricado con Titanio Ti-6Al-7Nb,
resistencia a la fatiga de 600-660 N/mm? y médulo de elasticidad 100.000 —
110.000 N/mm?. Este médulo de elasticidad es la mitad del que presentan otras
aleaciones de acero y de cobalto. Su resistencia tensil maxima es de 1000-
1120 N/mm? (ver figura F.2.11).

La forma del implante femoral esta ideada para anular las fuerzas de
torsibn asi como para conseguir su fijacibn por contacto con la cortical
diafisaria. En su parte proximal, aplanada frontalmente, hay unos orificios para
facilitar el anclaje por penetracion O0sea. Entre los orificios de anclaje la
superficie del implante es irregular, lo que a su vez facilita su estabilizacion (ver
figura F.2.12.).

El disefio geométrico del vastago CBH se orienta, por una parte, a las
particularidades anatémicas de la forma interior del fémur y, por la otra, a la
absorcién segura de las grandes fuerzas de rotacion.

El disefio de este vastago recto con acabado coénico de seccion
rectangular presenta las siguientes ventajas:
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Esta forma especifica permite encajarlo sin dafar la cortical entre las
dos curvaturas del fémur, la anteversidén-anteflexion y la ante-curvatura.

El anclaje tipo “press-fit” del vastago CBH con seccion rectangular tiene
como objetivo alcanzar, mediante apoyo diafisario en el hueso cortical,
una fijacion muy segura con gran estabilidad rotacional.

El disefio especifico con la seccidn rectangular no ocupa por completo la
cavidad medular. De esta forma se mantiene parte del riego sanguineo
endosteal.

Los tamafos anatdémicamente adaptados, con un aumento progresivo
del volumen, garantizan un anclaje 6ptimo en fémures con distintas
morfologias.

Versiones del vastago:

El vastago CBH esta disponible en 14 tamanos distintos, cada uno a su
vez en versidn estandar y lateralizada.

El vastago estandar posee un angulo cérvico-diafisario de 131° (offset
32—-49mm).

El vastago lateralizado posee un angulo cérvico-diafisario de 1242 (offset
37-57mm).

En cada tamarno se puede elegir una versidén estandar o lateralizada, sin
modificar la longitud de la pierna.

Podemos resumir las caracteristicas del modelo artroplastico de

Zweymdller en:

Se trata de un modelo no cementado.

El implante de Zweymdller consigue la estabilidad determinada por
factores biomecanicos.

Exige gran precision en la planificacion pre-operatoria.
La técnica quirurgica es muy exigente.

En caso de necesidad su extraccién es f4cil.
Conserva el stock éseo.

Tiene un cierto efecto osteoinductor por accién mecanica o bioquimica.

Andlisis de vibraciones en una protesis de
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La experiencia en los afos de implantacion de esta protesis, hacen
aconsejable su aplicacibn en necrosis avasculares, coxartrosis, artritis
reumatoide, algunas fracturas o pseudoartrosis de cuello femoral, y
reartroplastias por aflojamiento aséptico o séptico.

Est4 contraindicada, al no ser cementada, cuando el stock éseo y la
osteoporosis no permitan la fijacién primaria de los implantes.

PROTESIS DE CADERA IMPLANTE DE LA PROTESIS
ZNEYMULLER INEYMULLER

Figura F.2.11. Prétesis de cadera Zweymidiller. Figura F.2.12. Protesis de cadera
Zweymdiller implantada en el fémur.
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3.1. INTRODUCCION.

Para la realizacion de este proyecto partimos de la malla de la protesis
ZWEYMULLER, y del fémur donde se inserta ya realizadas, las cuales
modificaremos para obtener situaciones que nos interesan para el analisis de
frecuencias. La malla de partida en su realizacion del mallado del implante, se
partid de la protesis real y se tomaron las medidas necesarias con el calibre
para obtener la geometria que definiera el modelo en el programa de
elementos finitos.

Este proyecto se ha llevado a cabo utilizando dos programas
comerciales de elementos finitos:

e |-DEAS v.7. es un paquete integrado de disefo asistido por ordenador,
modelado de superficies y sélidos, y mallado de modelos. Es un
programa muy potente a la hora de realizar mallas de elementos finitos
por lo que se ha elegido para modificar el disefio ya realizado de los
distintos elementos estudiados.

e ABAQUS v.6.9. es otro paquete integrado de calculo de elementos
finitos con una gran libreria de tipos de elementos y materiales con
posibilidad de programar el comportamiento de materiales que no estén
incluidos. Por ser mucho mas potente que |-DEAS a la hora de realizar
céalculos (sobre todo no lineales) se opt6 por este programa para el
proceso y post-proceso.

El modelado tridimensional de elementos finitos estudiado en este
proyecto ha sido generado mediante el escaneo del fémur derecho de un
hombre. La técnica de escaneo es la de tomografia computerizada, usa rayos
X para obtener imagenes radiolégicas del cuerpo por secciones longitudinales.
Posteriormente se ha procedido a la reconstruccidn de los modelos de
elementos finitos del fémur con la prétesis de superficie implantada, asi como
el mallado de todos los componentes con el programa de disefio asistido por
ordenador, Ideas v.9 (ver figura F.3.1).
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Figura F.3.1: (a) Malla del Fémur, (b) Malla del fémur con la proétesis, (c) malla de la
interfaz y (d) malla de la prétesis.
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Los diferentes modelos de estudio constan aproximadamente de
220.000 elementos y 40.000 nodos. Siendo los elementos utilizados en el
mallado, hexaedro de deformacion lineal (ver figura F.3.2).

Hexaedro

Lineal

Figura F.3.2. Tetraedro utilizado para el modelo de elementos finitos.
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3.2. PRINCIPIOS BASICOS EN EL M.E.F.

La resolucién de un problema diferencial sobre un dominio mediante el

método de los elementos finitos se puede dividir en las siguientes etapas:

1.

Concretar el contorno.

2. Dividir el contorno en elementos.

Seleccionar las funciones de interpolacion.
Asignar nodos a cada elemento y después.

Elegir el tipo de funcion de interpolacion que represente la variacién en
el campo sobre los elementos. El campo variable puede ser un escalar,
un vector, etc. A menudo se usan funciones polinbmicas ya que son
faciles de integrar y derivar. El nimero de funciones polinémicas
depende del nimero de nodos asignados a cada elemento, la naturaleza
y el numero de incognitas en cada nodo. Por supuesto, son necesarias
unas condiciones de continuidad impuestas en los nodos y en los
elementos.

Indicar las propiedades de los elementos. Una vez el modelo de
elementos finitos ha sido establecido, se puede expresar la matriz de
ecuaciones (matriz de rigidez) que indican las propiedades individuales
de cada elemento.

Ensamblaje de la matriz. Combinar las matrices de rigidez de los
elementos para formar la matriz de rigidez en la regiéon o contorno. Esta
matriz es del mismo tipo que la de los elementos individuales excepto en
que tienen mas términos porque incluye todos los nodos.

Resolver el sistema de ecuaciones. Una vez han sido introducidas las
condiciones de contorno en la matriz final ya ensamblada, se resuelve el
sistema de ecuaciones para la obtencion de las incognitas en los nodos.

3.3. CARGAS Y CONCIONES DE APOYO.

3.3.1. Cargas.

En este proyecto se somete al hueso a un estado de cargas que
es el que caracteriza el movimiento de una persona al caminar. Los
casos de carga que se aplican para caracterizar la historia de la carga
son tres.
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Cada uno de ellos consiste en la aplicacion de unas cargas
distribuidas aplicadas sobre la cabeza del fémur (o de la prétesis
segun el calculo que se realice) y de una fuerza de reaccion
distribuida, que es la que ejerce el abductor. No se consideran en la
simulacién todos los musculos y ligamentos que se insertan en el
fémur, ya que se realiza una simplificacion debido al elevado coste
computacional.

El primer caso de carga representa el momento de apoyo de un
pie al caminar. En este momento la cabeza del fémur recibe la carga
que corresponde a la parte superior del cuerpo. Los otros dos casos de
carga representan la abduccion y la aduccion.

La aplicacién de las cargas se supone secuencial actuando
todas con un mismo numero de ciclos, pero con distintas frecuencias
(ver figura F.3.3).
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Figura F.3.3. Esquema aplicacién de cargas en forma secuencial para cada caso de
carga.

Los tres casos de carga se han modelizado como una carga
distribuida sobre tres grupos de nodos pertenecientes a la cabeza del
fémur o la cabeza de la protesis, segun el calculo que se realice.
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Debido a la dificultad de reproducir en la simulacién las
restricciones al movimiento debidas a la articulacion de la rodilla y los
musculos que rodean al fémur, nos limitaremos a considerar el fémur
apoyado en su parte distal, aproximadamente en la mitad de la longitud
de la diéfisis. A pesar de que esta aproximacién difiere bastante de la
situacion real, nos va a resultar suficiente para poder obtener
conclusiones cualitativas. Muchos otros trabajos encontrados en la

MATERIALES Y METODOS Capitulo 3.

3.3.2. Condiciones de apoyo.

bibliografia utilizan simplificaciones similares (Huiskes 1997).

3.4.1. Tejido 6seo.

El tejido

El hueso tiene una gran resistencia a compresion, siendo su
resistencia a traccion menor. Estas propiedades son comparables a las
de otros materiales inertes utilizados en el ambito ortopédico (ver tabla

0seo es un material heterogéneo, anisétropo y en
constante cambio, por ello es muy dificil encontrar un valor o relacién
concreta que determine sus propiedades mecanicas.

3.4. PROPIEDADES DE LOS ELEMENTOS.

Material Maxima fuerza Maxima Fuenza Limite de Elasticidad Madule
detension(MPa) | compresiva(lViPa) 0,2% offset (MPa) elastico(MPa)

Musculo 0.2
Piel 8
Cartilago 4 10 50
Fascia 10 20
Tendén 70
Hueso cortical 100 175 80 400
Hueso trabecular 2 3 15000
Yesode Paris 70 75 20 1000
Polietileno 40 20 20 1000
PTFE Tefion 25 500
Cemento dseo acrilico 40 80 2000
Titanio (puro, trabajado en frio) 200 400 100000
Titanio (Al-4V) (aleacién F 136) 900 800 100000
Acero inoxidable (316 L)
( lado) >500 >200 200000
Af:em inoxidable (frabajadoen >850 >700 200000
frio}
Cromo cobalto (fundido) >450 >50 20000
o cotaballionadc: >300 >300 230000
templado)
Cromo cobalto (forfjado,
trabajado en frio) 1500 1000 230000
Superaleaciones (CoNiMo) 1500 1600 230000

Abreviatura: MPa, megapascales

Tabla T.3.1. Propiedades mecanicas.
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Para determinar las caracteristicas mecanicas del tejido éseo se
realizan los ensayos mecanicos estandares, pero debido a sus
caracteristicas las propiedades mecanicas dependen de la muestra y la
direccion en la que es ensayada (ver tabla T.3.1).

3.4.2. Modelo de remodelacion ésea.

En la actualidad existen muchos modelos matematicos que
simulan el comportamiento del tejido 6seo en funcion del estado
mecanico al que se encuentra sometido: modelos de remodelacion ésea
(Doblaré y Garcia 2002, Jacobs, 1994, Weians 1992; Turner 1991,
Carter 1989 / 1987, Huiskes 1987, Cowin 1986 / 1992, kummer 1972).
Algunos de estos modelos son exclusivamente teodricos (Cowin 1986 /
1992, kummer 1972), mientras que muchos otros han sido
implementados y simulados en el ordenador, utilizando para ello el MEF
como herramienta de analisis. Existen tres tipos de modelos de
remodelacion 6sea: internos, externos y combinados.

Se sabe que el tejido 6seo es un material poroso, heterogéneo y
anisotropo. Hasta ahora, los modelos que se han utilizado son
basicamente isétropos. Se han comenzado a formular modelos de
comportamiento mas complejos que sean capaces también de predecir
el comportamiento anisétropo del tejido éseo (Rodriguez et al. 1998,
Fernandez et al. 1998, Jacobs et al. 1997, Carter 1989). Las
predicciones de la mayoria de estos modelos en cuanto a los resultados
de anisotropia son excesivas y no se corresponden con la realidad.

El modelo de remodelacion dsea aplicado en este trabajo ha sido
desarrollado en el Area de Mecanica de Medios Continuos y Teoria de
Estructuras del Centro Politécnico Superior de la Universidad de
Zaragoza (Doblaré y Garcia 2002). Dicho modelo se basa en la teoria de
la Mecanica del Dario (Simo and Ju 1987, Lemaitre 1985, Cordebois and
Sideroff 1982) identificando el dafo como la porosidad vy se ajusta
dando un nuevo modelo de dafo-reparacion aplicado a lo que es el
proceso de remodelacion interna.

Por tanto, desde el punto de vista fisico, se entiende por dafio una
medida del volumen de poros en el interior del tejido d&seo.
Entenderemos pues como material virgen o material con dafo nulo la
situacién ideal de hueso con porosidad nula que, supuesto el tejido 6seo
cortical como isétropo, correspondera asimismo a una situacién de
isotropia.

El proceso de reabsorcién 6sea, aumento de porosidad, plantea
una correspondencia directa con el concepto de evolucién del dano,
mientras que la formacion 6sea provoca la disminucion del dafo o
reparacion del material. En el modelo de dafio clasico se produce una
evolucién del dano siempre positiva, el dano siempre va aumentando.

cadera no cementada
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Pero en remodelacion ésea el dafio puede disminuir ya que se producen
procesos dentro del organismo que no son considerados en el modelo
mecanico. El proceso de reabsorcidbn 0sea es ligeramente distinto al
proceso de evolucién del dafo, ya que en la mecanica clasica, el dafno
se incrementa como consecuencia de un estado tensional elevado en
una zona concreta, mientras que el caso de reabsorcion se produce
cuando el estado tensional es bajo.

La porosidad o dafno sera definido segun el “fabric tensor”, que no
es mas que un tensor que cuantifica el reordenamiento direccional de las
trabéculas y los poros del hueso. Asi pues, el pardmetro que cuantifica el
dafio no es un escalar, sino un tensor, el tensor de remodelaciéon. Mas
informacion al respecto del modelo utilizado se encuentra en el anexo A.

3.4.3. Densidad o6sea.

La estructura ésea del cuerpo humano tiene un amplio rango de
densidades, desde hueso cortical (1,92 g/cm®) a hueso esponjoso o
trabecular (0,5 g/cm®).

En la figura F.3.4, del fémur entero y de una seccién, se han
acotado los limites superiores e inferiores de densidad 6sea en 1.92 y
0.05 g/cm?® respectivamente. Se aprecia el hueso cortical, muy denso,
homogéneo y resistente, situado en la parte externa formando un
conducto tubular, y el hueso trabecular, (menos denso y esponjoso),
situado en el interior del hueso cortical.

Densidad dasea g/cm3

+192
+1.69
+1.45
+1.22
+0.99
+0.75
+0.52
+0.28
+0.05

Figura F.3.4. Densidad 6sea del fémur tras el analisis de remodelacion
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A partir de estos resultados del modelo de remodelacion, se ha
realizado una discretizacion de las densidades obtenidas para ver el
efecto del material en las frecuencias y modos de vibracién. Para ello se
han agrupado las densidades en 5, 20 6 40 valores medios (ver tablas

T.3.2, T.3.3yT.3.4).

40 valores medios

N°p p medias
1 05
2 0,5364
3 0,5728
4 0,6092
5 0,6456
6 0,6821
7 07185
8 07549 |
g 07913
10 0,8277
11 0.8641
12 0,9005
13 0,9369
20 valores 14 0,9733
mediOS 15 1,0097
16 1,0462
N°p p medias 17 1,0826
1 0.5 18 1,1190
2 0.5746 19 11554
7 T 20 1,1918
8 21 129282
4 0.724 22 12646 |
5 0. 7987 23 1.3010
6 08734 24 1,3374
7 09481 25 1,3738
8 1,0228 gg 1::23
9 1,0975 28 14831
10 1,1722 29 15195
11 1.2469 30 1.5559
12 1,.3216 31 1,5923
13 1.3963 32 1,6287
AlOre =lo|lo 14 1 471 33 1,6651
N°p | pmedias 15 1,5457 g; 1;2;3
1 0,5 16 1.6204 36 1:77 il
2 0,855 17 1,6951 37 18108
3 121 18 1,7698 33 1.8472
4 1,565 19 1.8445 39 1.8836
5 192 20 1,92 40 1,9200

Tabla T.3.2. 5 valores
medios de densidades.

Tabla T.3.3. 20 valores
medios de densidades.

Tabla T.3.4. 40 valores medios

de densidades.
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3.4.4. Protesis.

Los materiales mas comunes por su biocompatibilidad a la hora
de fabricar una prétesis son el titanio, acero y polyacetal. Los tres los
consideramos elastico-lineales e isétropos.

Sus propiedades quedan determinadas en la tabla T.3.5, T.3.6 y
T.3.7

E=84000Pa

p = 4400 Kg/m3

I

Tabla T.3.5. Propiedades del titanio.

E=21000Pa

p = 7850 Kg/m3

I

Tabla T.3.6. Propiedades del acero.

E = 20000 Pa

p= 1420 Kg/m3

'

Tabla T.3.7. Propiedades del polyacetal.

3.4.5. Interfaz hueso-implante.

En el proyecto se va a realizar un andlisis mecanico de
vibraciones para estudiar distintos efectos (material éseo, material de la
prétesis) y las posibles configuraciones de la interfaz hueso-implante. En
este sentido se van a estudiar tres posibles estudios de la interfaz hueso
implante:

Andlisis de vibraciones en una protesis de
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e Unido, simularia la situacion en el que el vastago esta
perfectamente osteointegrado.

e Suelto, simula la situacién inicial nada mas colocar el implante.

e Proceso de osteointegraciéon, es una situacion intermedia entre
los dos casos anteriores. Se va a simular el proceso de

osteointegracion implementando un modelo que se describe en el
anexo B.

3.4.6. Proceso seguido en la simulacion del proyecto.

En la figura F.3.3 se parte de la geometria del fémur sano con una
densidad inicial uniforme (0,5 g/cm®). Se aplican las cargas y
condiciones de apoyo de caminar, tras lo cual se obtienen las
densidades reales del hueso. A continuacién se extraen los valores de
densidades y se discretizan en 5, 20 6 40 valores. En ese momento se
coloca la protesis y se hace el andlisis mecanico de vibraciones.

En la figura F.3.5 se puede observar el esquema que se sigue en
el desarrollo del proyecto.

300 bloques de carga

Geometria Aplicar las ' Prediccion
del fémur => " == cargas y -:> ' de
sano \ condiciones de densidades
-i . contorno ll
Den@dad Implantacion
uniforme de la protesis

Carga sobre la
proétesis

Analisis J_L

mecanico de ‘: Analisis Y —

vibraciones

L
o ;_.i.-:-:
=

I T L £ afpep e B

Figura F.3.5. Esquema seguido en el desarrollo del proyecto.
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4.1. MODOS DE VIBRACION.

En la figura F.4.1 se pueden ver los distintos modos de vibracion que se
producen en el conjunto fémur con una prétesis no cementada tipo Zweymdiller
y que mas adelante se explican.

MODO 1 MODO 2 MODO 3

MODO 4 MODO 5 MODO 6

Figura F.4.1. Modos de vibracién tipo del conjunto fémur mas prétesis no cementada
Zweymdller.

Andlisis de vibraciones en una protesis de
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Existe una similitud, casi total, entre el fémur y una viga empotrada en su
base y en voladizo en el otro extremo, ambos elementos estan empotrados en
su base y sin ninguna restriccion mas en el resto de su estructura, lo cual se

puede observar en la imagen siguiente (Figura F.4.2).
D

-

Figura F.4.2. Analogia viga empotrada con el conjunto del fémur mas proétesis.

Los distintos modos de vibracion que experimenta el conjunto fémur mas
una protesis no cementada Zweymdliller se describen a continuacién:

e Modo 1: En este modo el fémur realiza una flexiéon en el plano yz (ver
figura F.4.3).

e Modo 2: En este modo el fémur realiza una flexién en el plano xz (ver
figura F.4.3).

609

PL
Figura F.4.3. Flexion de la viga.

e Modo 3: En este modo el fémur realiza una torsién en z, la cual se
produce al aplicarse una carga sobre la cabeza del fémur, de manera
que esta desplazada del eje del fémur produciendo una torsién sobre el
(ver figura F.4.4).

———

FD
Figura F.4.4. Torsion de la viga.
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e Modo 4: En este modo el fémur realiza una flexiéon en el plano yz, una
torsidbn en el eje z y también se puede observar el fendbmeno del
pandeo.

El pandeo se define como una deformacion lateral producida en una
pieza sometida a compresién. La pieza, en este caso el fémur pasa de un
equilibrio estable a uno inestable, es decir, pasa de estar sometido a
compresion a estarlo a flexocompresién, y lo hace de golpe.

Para mejorar el comportamiento a pandeo, lo ideal seria tener en
todo momento una compresion centrada, pero es muy complicado y mas
aun en un fémur donde las cargas nunca estan centradas.

Analizando el problema de Euler en pandeo, y mirando las
condiciones de apoyo que plantea el fémur, como se ha comentado antes,
se asemeja a una columna empotrada en la base y libre en el resto de la
estructura (ver figura F.4.5).

|

Y

Figura F.4.5. Condiciones de apoyo segun el problema de Euler.

En relacion con esta condicion de apoyo, hay una carga critica (Pcr)
asiggada cuyo valor esta condicionado en la siguiente formula Pcr=m’El /
(2L)".

A parte de la condicién de apoyo, hay que mirar en el modo de
pandeo en el que se encuentra, en este caso, en el fémur, se produce el
modo n=2 el cual tiene el siguiente aspecto (ver figura F.4.6).

El modo de pandeo n=2 da unos valores de:
e P=4mEl/L?
e V=C4sen [(2m/L)] x

Se puede saber lo que puede ocurrir al cargar una barra, por medio
de la grafica (P-Vmax) (ver figura F.4.7).

El valor limite de la carga que admite una barra es Pcr, ya que ahi se
agota el equilibrio estable.

e Entre B y C el equilibrio es indiferente, puesto que se alcanza para
cualquier valor de Cj.

Andlisis de vibraciones en una protesis de
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« Entre B y D es inestable, cualquier pequena perturbacién produciria
pandeo.

+

Ly > Vimax (C1)

P

r

B
v
=

4nEl

Equilitio estable

gl
o
]
L
2

Figura F.4.6. Modo de pandeo n=2 F.4.7. Grafica, P-Vmax (C4)

Modo 5: En este modo el fémur realiza una flexién en el plano xz, una
torsidn en el eje z y también se puede observar el fendmeno de pandeo.

Modo 6: En este modo el fémur realiza una flexién en el plano xz.

4.2. INTERFAZ HUESO-IMPLANTE UNIDA. EFECTO DEL
MATERIAL.

En los resultados que se muestran a continuacién se va a considerar
que la interfaz hueso-implante esta perfectamente unida.

Esta es la situacibn que se daria cuando el implante se encuentra
perfectamente osteointegrado.

4.2.1. Efecto de la discretizacion del material del hueso.

Tras el andlisis de remodelacién ésea, se han agrupado los
valores de las densidades 6seas para obtener 5, 20 6 40 grupos de
densidades media (ver tablas: T.3.1, T.3.2 y T.3.3 del capitulo anterior).
Los valores de frecuencias o modos propios de vibracién son los
reflejados en la tabla T.4.1 y figura F.4.8.

El primer modo de vibracion para los tres casos estudiados esta
entorno a 100Hz y el dltimo entorno a 9000Hz. Estos valores coinciden
con lo obtenido en el trabajo de referencia (Qi et al, 2003).

A partir de la frecuencia n® 6 se empiezan a ver diferencias entre 5
materiales y los otros dos. En la frecuencia n® 7 se empiezan a ver
diferencias entre 20 y 40 materiales.

Andlisis de vibraciones en una protesis de
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Para sucesivos calculos se seleccionaran 20 materiales ya que
tienen un valor de frecuencias intermedia entre los otros dos y la
precision es suficiente para los posteriores analisis.

1 109,79 110,53 110.65
2 136,45 137,02 137,08
3 620,02 62367 623 87
4 10925 1087,7 1086,5
5 11047 11846 11945
6 24209 24237 24231
7 31176 30821 3075,2
8 34668 3450 34471
9 4567 4 45432 4528,5
10 54551 5449 B 5448 3
11 6016,2 5940,1 5924,8
12 71103 70795 70708
13 7309,3 72338 7219,2
14 8464,4 83555 83328
15 9344.6 9120,2 9075,9

Tabla T.4.1. Valores de frecuencia para 5, 20 6 40 valores de densidad media

10000 -
9000 -
8000 -
7000 -
6000 -
5000 -
4000 -

Frecusnclas

3000 -
2000 -

1000 -

DISCRETIZACION DE LA MALLA

—a— 5 Materiales

—i—2( Materiales

——4{ Materiales

1 2 3 4 5 6 7 8 9 10 11 12 13 14 15

N® frecuemeios

Figura F.4.8. Representacion de valores de frecuencias para los distintos grupos de

densidades
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4.2.2. Efecto de considerar distintos materiales para la protesis.

En este apartado se estudiara el efecto en las vibraciones
dependiendo del material con el que esté realizada la prétesis. Los
materiales mas comunes para fabricarla, por su biocompatibilidad, son
el titanio, acero y polyacetal (ver tabla T.4.2).

Si se observan los valores de frecuencias que se muestran en la
tabla, realmente hay que tener en cuenta el material del cual esta
realizada la prétesis, ya que se aprecian diferencias muy significativas
desde la frecuencia numero 1. Estas diferencias las podemos ver
graficamente en la figura F.4.9.

Frecuencias
Titanio Acero Polyacetal

1 110,53 92,089 147,64
2 137,02 114,53 181,43
3 623,67 559,92 788

4 1087,7 10752 11842
S 11946 1158 13442
6 24237 22328 2643,2
T 30821 31983 28985
8 3450 36776 3175,8
q 45432 50824 41381
10 5449.8 6154,2 48525
11 5940,1 6410,2 5637.9
12 70795 78246 65219
13 72338 80855 6850.4
14 83555 9092,3 78624
15 9120,2 9614,1 8759,7

Tabla T.4.2. Valores de frecuencia para distintos posibles materiales para fabricar la
protesis.
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MATERIALES DE PROTESIS

12000 -
10000

8000 1

—&— Titanio
Acero
—=— Polyacetal

6000 -

4000 -

Range de valores

2000 |

12 3 4567 8 9111121314156

N® Frecusncias

Figura F.4.9. Representacion de valores de frecuencias para los distintos materiales de la
protesis.

4.3. INTERFAZ HUESO-IMPLANTE SUELTA. EFECTO DEL TIPO
DE CONTACTO.

En los resultados que se muestran a continuacion se va a estudiar el
efecto de considerar la interfaz hueso-implante como totalmente suelta. Esta es
la situacion que se daria nada mas colocar el implante tras la cirugia.

4.3.1. Contacto nodo-superficie (membrana).

En este apartado se ha considerado el contacto entre hueso e
implante como un contacto nodo-superficie. La superficie esclava
corresponde al hueso, formandose dicha superficie como el conjunto de
nodos que la conforman. La superficie maestra se ha simulado
incorporando una membrana entre hueso e implante cuyos nodos
coinciden con los nodos de la superficie del implante. Dichos comandos
se pueden ver en la figura F.4.10.
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MODEL DATA

T T T T T T T T TR R TR T T T T T T TR R TR o TR R Ny MEMEF.ARA,

YMEMERAME SECTIOM, ELSET=MAESTRA, MATERIAL=memb Espesor de la membrana

*MATERIAL, MAME=memb
WELASTIC, TYPE=ISOTROPIC

10,0.25
YDEMSITY .

0. 50000000085 Densidad de la membrana

R TR TR R R R T R R R T TR T S R R N R R R R R T R T R R T T CONTACTO
¥SURFACE, WAME=SLAVE, TYPE=NODE

ESCLAWVA

*SURFACE, MAME=MASTER, TYPE=ELEMENT

MAESTRA, SMEG

WSURFACE IWTERACTION, MAME=FRIC

H R R . R
OFEECTION Coeficiente de friccian entre superficies
WZOMTACT PAIR, SMALL SLIDIMG, IMTERACTION=FRIC
SLAVE, MASTER

L o T T T T T T TR TR T T o Tl T T T T T T R R R R R R

STEP IMFOD

TR R T TR R T T R TR RO

HCOMTACT INTERFEREMCE, TYPE=CONTAZT PAIR

SLAVE, MASTER,O.01 Tolerancia
HOUUTPUT, FIELD, VARTIABLE=ALL
WEMD STEF

Figura F.4.10 Comandos de Abaqus para contacto nodo-superficie (membrana).

En este caso se estudia como varian las frecuencias al modificar

los siguientes parametros: médulo de Young de la membrana (E),
densidad de la membrana (p), coeficiente de friccidon del contacto (u),
tolerancia del contacto y espesor de la membrana.

e Efecto del médulo de Young (MPa) de la membrana.

Se ha realizado un estudio en arbol para ver la influencia
del médulo de Young en las frecuencias, con la tolerancia del
contacto fija en todos los casos. Para cada coeficiente de
friccion, se ha ido cambiando la densidad y probando con sus
tres mddulos de Young correspondientes (ver tabla T.4.3).

Tolerancia

0,01

- 15 frecuencias

= 15 frecuencias

-> 15 frecuencias

- 15 frecuencias

-> 15 frecuencias

—> 15 frecuencias

- 15 frecuencias

> 15 frecuencias

]
)
]
]
- 15 frecuencias ]
]
]
)
]

Tabla T.4.3. Estudio en arbol para ver la influencia del modulo de Young (MPa) en las

frecuencias.
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los distintos casos

Los

resultados obtenidos de
realizados, han reflejado que en ningun caso de los 27 el
moédulo de Young afecta a las frecuencias, por lo que para

casos sucesivos da igual el médulo de Young que se utilice.

Una vez descartado el efecto del médulo de Young en las
frecuencias, se vuelve a realizar un estudio en arbol, pero esta
vez, con el fin de analizar el efecto de la densidad de la

membrana en las frecuencias (ver tabla T.4.4).

Efecto de la densidad de la membrana (valores de p en
g/cmd).

Tolerancia

0,01

p= 0,519

p=0,1e9

p— 0,059

>,

Tabla T.4.4. Estudio en arbol para ver la influencia del efecto de la densidad

(g/cm3) de la membrana en las frecuencias.

Tolerancia = 0,01
Frecuencias
p=05¢9 | p=01e9 | p=0,05¢9 | p=0,5¢9 | p=0,1e9 | p=0,059 | p=05¢e9 | p=011e9 | p=0,059
1 109,03 109,07 109,08 110,48 110,52 110,52 110.48 110.52 110.52
2 134,77 134,82 134,82 136,95 137 137,01 136.95 137.00 137.01
3 607,26 607,42 607,44 623,41 623,58 623,6 623.41 623.58 623.60
4 1067.5 1068,1 1068,1 1087 1087,6 1087,6 1087.0 1087.6 1087.6
5 1158.,9 1159.4 1159,5 1193,8 11944 11945 1193.8 1194.4 11945
6 23019 23031 2303,2 24221 24233 24234 24221 24233 24234
7 2788,8 27898 2790 3080,1 30813 30815 3080.1 30813 30815
8 32458 32472 32474 34479 34493 34495 34479 34493 34495
9 4091 4092,6 40928 4540,1 45419 4542 1 45401 45419 4542 1
10 46472 4648.6 4648,7 5446.6 5448 4 54487 5446 .6 5448 4 54487
11 5234 5235,3 5235.4 59375 5938,7 5938,8 5937.5 5938.7 5938.8
12 5393,2 5395 5395,2 7076,3 70779 T7078,1 7076.3 T077.9 T7078.1
13 6616.4 6617.6 6617.8 72294 72314 72316 T7229.4 72314 7231.6
14 6781,3 6783,5 67838 83492 83516 83519 8349.2 83516 83519
15 7830,2 7832,5 7832,8 9112,8 91144 9114,6 9112.8 91144 9114.6

Tabla T.4.5. Resultados del efecto de la densidad de la membrana y del coeficiente de

friccion entre las superficies en las frecuencias.
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Tras los 9 casos analizados y viendo los resultados, se
puede observar que la influencia de la densidad de la
membrana en las frecuencias es baja y muy poco relevante
(ver tabla T.4.5). Para casos sucesivos se utilizara un valor de
p=0,5e-9 g/cm?.

e Efecto de la friccion del contacto (p).

El estudio de la friccion del contacto se ha basado en los
calculos obtenidos en el efecto de la densidad de la
membrana, (tabla T.4.5) anadiéndole un caso mas, (tabla
T.4.6), para verificar los resultados obtenidos.

Tolerancia = 0,01

Frecuencias
p=10,5¢9 p=0,1e9 p=0,05¢9
1 110 48 110 52 110 52
2 13695 137.00 137.01
3 623 41 62358 623.60
4 10870 1087.6 10876
5 11938 1194 .4 11945
8 2422 1 24233 2423 4
ri 30801 30813 30815
a8 34479 34493 34495
L] 4540.1 45419 4542 1
10 54466 5448.4 54487
11 59375 59387 59388
12 TO76.3 FOF7T9 FOoTaA1
13 T229.4 7231.4 72316
14 83492 83516 83519
15 91128 9114.4 91146

Tabla T.4.6. Resultados del efecto de la densidad de la membrana para un coeficiente de
friccion de 0,75 sobre las frecuencias.

Se puede observar que se encuentran diferencias, en
cuanto a resultados obtenidos, para un coeficiente de friccién
de cero y distinto de cero. Los primeros valores de frecuencias
(hasta la 5% 6 la 6% son muy similares, a partir de la 62
frecuencia se observan mas diferencias. El valor de las
frecuencias es mayor con un coeficiente de friccién distinto de
cero. Esto se debe a que al aumentar el coeficiente de friccidén
hay mas agarre entre hueso e implante, con lo que las
frecuencias aumentan.
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Para p= 0,5e-9 g/cm® la variacién de las frecuencias con
respecto a u se observa en la figura F.4.11.

INFLUENCIA DIE p

10000 -
9000 -
8000 -
7000 -
6000
5000 -
4000 -
3000 -
2000 -
1000 -

—4—u=0,0

Frecuencias

—a—u=05

1 2 3 4 5 6 7 8 9 10 11 12 13 14 15

Ne frecuencias

Figura F.4.11. Representacion de valores de frecuencias para los distintos coeficientes
de friccidn que afectan al analisis.

e Efecto de la tolerancia del contacto (il).

Para estudiar el efecto de la tolerancia del contacto en las
frecuencias, se inicia el analisis en los dos casos que mas
modifican las frecuencias, para u= 0,0y u = 0,5 (ver tablas

T.47yT.A428).
0
Frecuencias
=01 t1=0,09 t1=0,075 t1=0,05 t1=0,005

1 0 0 1} 108,9 109,03
2 0 0 i} 134,18 134,77
3 0 0 (1} 602,13 607,26
4 6,79E-04 6,79E-04 6,79E-04 1064,3 1067.5
5 8,11E-04 8,11E-04 8,11E-04 1152,7 1158,9
6 1,17E-03 1,17E-03 1,17E-03 2102,3 2301,9
7 1,904E+02 1,904E+02 1,904E+02 27545 2788.8
8 2,34E+02 2,34E+02 2,34E+02 3166,8 32458
9 1,08E+03 1,08E+03 1,08E+03 39549 4091

10 147TE+03 1,47TE+03 1,47TE+03 4042,7 4647,2
1 1,63E+03 1,63E+03 1,63E+03 5050,5 5234

12 1,88E+03 1,88E+03 1,88E+03 5206,5 53932
13 2,32E+03 2,32E+03 2,32E+03 6476,1 6616,4
14 2,92E+03 2,92E+03 2,.92E+03 6717.1 6781.3
15 3,50E+03 3,50E+03 3,50E+03 74329 78302

Tabla T.4.7. Efecto de la tolerancia del contacto en las frecuencias para p = 0,0.
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En la tabla T.4.7 se observa que tolerancias superiores a
0,05 dan valores de frecuencia muy diferentes a lo esperado,
esto se puede deber a problemas de convergencia al imponer
una tolerancia mas restrictiva. Por el contrario, valores de
tolerancia 0,05 o incluso inferior (0,005) permiten obtener
frecuencias dentro de lo esperado, con ligera diferencia entre
los valores.

Frecuenclas

1

INFILUENCIA TOLERANCIA PARA p = 0,0

—+—tolerancia 0,05

—=—tolerancia 0,005

2 3 4 6 6 7T B 9 10 11 12 13 14 15

N® frecuencias

Figura F.4.12. Representacion de valores de frecuencias para los distintos valores de tolerancia
del contacto que afectan al andlisis, con p = 0,0.

Andlisis de vibraciones en una protesis de

En la tabla T.4.8, ahora para (u = 0,5), sigue habiendo
problemas de convergencia en valores de tolerancia
superiores a 0,05 al imponer tolerancias demasiado
restrictivas. Con respecto a la tabla T.4.8 se han introducido
los valores de tolerancia (0,06 y 0,055) para ver si se
modificaba el valor limite en el que desaparecian los
problemas de convergencia (0,05).

Tras este andlisis, se puede decir que en valores de
tolerancia iguales a 0,05 o incluso inferiores, se obtienen
valores de frecuencia dentro de lo esperado (ver figura
F.4.13).

cadera no cementada
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=01 H=009 | t=0075 | =006 | H=0055 | t1=0,05 | H=0,005
1 0 0 0 0 0 110,22 110,48
2 0 0 0 0 0 136,54 136,95
3 0 0 0 0 0 620,26 623,41
4 6,79E-04 6,79E-04 6,79E-04 6,79E-04 6,79E-04 1082,5 1087
5 8,11E-04 8,11E-04 8,11E-04 8,11E-04 8,11E-04 1187.9 1193,8
6 1,17E-03 1,17E03 1,17E-03 1,17E03 1,17E03 2393 24221
T 1,904E+02 | 1,904E+02 | 1,904E+02 | 1,904E+02 | 1,904E+02 30433 3080,1
8 2,34E+02 2,34E+02 2,34E+02 2,34E+02 2,34E+02 3410,2 34479
9 1,08E+03 1,08E+03 1,08E+03 1,08E+03 1,08E+03 4477.8 4540,1
10 1,4TEHO3 1,47E+03 1,4TEHO3 1,47E+03 1,47E+03 5394,1 5446,6
11 1,63E+03 1,63E+03 1,63E+03 1,63E+03 1,63E+03 5863,5 59375
12 1,88E+03 1,88E+03 1,88E+03 1,88E+03 1,88E+03 T011,5 7076,3
13 2,32EH03 2,32E+03 2,32EH03 2,32E+03 2,32E+03 70972 72294
14 2,92E+03 2,92E+03 2,92E+03 2,92E+03 2,92E+03 81843 8349,2
15 3,50E+03 3,50E+03 3,50E+03 3,50E+03 3,50E+03 8851,5 91128

Tabla T.4.8. Efecto de la tolerancia del contacto en las frecuencias para p = 0,5.

10000 -

9000 -

8000 -

7000 -

6000 A

5000 -

4000 -

Frecuenclas

3000 1

2000 -

1000 -

INFLUENCIA TOLERANCIA PARA p = 0,5

—+— tolerancia 0,05

—i— tolerancia 0,005

7 8 9
H® frecuenesias

10 N

12 13 14

15

Figura F.4.13. Representacion de valores de frecuencias para los distintos valores de tolerancia

del contacto que afectan al analisis dentro del rango de pu = 0,5.
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e Efecto del espesor de la membrana (e en mm).

Se ha estudiado el efecto del espesor de la membrana
sobre las frecuencias. Fisicamente, la superficie del implante y
del hueso coinciden, con lo que al variar el espesor se ven
afectadas las condiciones de contacto del problema. Como
cabia esperar, variar el espesor modifica ligeramente los
valores de las frecuencias del conjunto (ver tabla T.4.9).

1 108 85 109,06
2 134,54 1348

3 606,45 607,36
4 1065 1067.9
5 1156.2 1159,2
6 2296,3 2302,6
7 2783.5 2789.4
8 3239 32467
9 4083,2 4092

10 4640,8 46481
11 5227.7 5234.8
12 5384.4 53043
13 6610.2 6617.1
14 67705 67827
15 7819.1 7831.6

Tabla T.4.9. Efecto del espesor de la membrana en las frecuencias con
valor de: (tl = 0,01 y u = 0,0).

Fijando un espesor de la membrana de 0,05 mm se ha
realizado un estudio en arbol para ver la influencia de las
tolerancias en las frecuencias, cambiando los coeficientes de
friccion del contacto (ver tabla T.4.10).

Tabla T.4.10. Estudio en arbol para ver la influencia de las tolerancias
enlas frecuencias, fijando un espesor de la membrana de 0,05.

Andlisis de vibraciones en una protesis de
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En la tabla T.4.10 se observa que fijado el espesor de la
membrana en 0,05 mm, las tolerancias superiores a 0,01 dan valores de
frecuencia muy diferentes a lo esperado, esto, como vemos ha pasado
en estudios anteriores se puede deber a problemas de convergencia al
imponer tolerancias mas restrictivas. Por el contrario, valores de
tolerancia 0,01 o incluso inferiores, permiten obtener frecuencias dentro

de lo esperado.

Tras este analisis podemos decir que fijando un espesor de la
membrana en 0,05 mm el limite de los problemas de convergencia ha
bajado con respecto al apartado anterior de 0,05 a 0,01. Esto se debe a
que al aumentar el espesor de la membrana, repercute directamente en

la restriccion que puede tener la tolerancia.

e =0,05
Frecuencias

tI=0,01 t1=0,05 tI=0,01 t1=0,05
1 109,06 0 1105 0
2 134.8 0 136,98 0
3 607,36 0 623,51 0
4 10679 0 10874 0
5 1159,2 5,14E-04 11942 5,14E-04
6 2302,6 5,53E-04 2422 8 5,53E-04
T 27894 190,43 3080,8 190,43
8 3246,7 233,79 3448 8 233,79
9 4092 1080,9 45412 1080,9
10 46481 1470,8 54478 1470,8
11 52348 1726 5938,2 1626
12 53943 1886 T077.,3 1886
13 6617,1 2326,7 7230,6 2326,7
14 67827 2916,8 8350,7 2916,8
15 7831,6 35815 9113,8 35015

Tabla T.4.10. Efecto del espesor de la membrana en las frecuencias.

Andlisis de vibraciones en una protesis de
cadera no cementada
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4.3.2. Contacto superficie-superficie.

En este apartado se ha considerado el contacto entre hueso e
implante como un contacto superficie-superficie. Esto se hizo
definiendo el contacto como superficie-superficie, sin ningun
elemento entre ambas superficies.

Al ver los resultados que salian, hubo que meter la interfaz,
elemento tridimensional de espesor nulo entre hueso-implante.
Dichos comandos se pueden ver Figura F.4.14.

MODEL DATA

TR R R R W T TR R T R TR TR R T R TR TR R R R R

W CAMBIAR MU_TANG ¥ MU_NORMAL PARA SENSIBILIDAD DE MU LA

R R R R T R T A R R T T R R T o R R T P R TR Ul T T Ol L R T O

SURFACE, MAME=PROTE

CPROTL, 51

CPROTZ, 52

CPROT3, 53

CPROTY, 54

CPROTS, 55

CPROTE, 56

¥SURFACE, MAME=CEMEN

CCEML, 51

CCEMZ, 52

CCEMZ, 53

CCEMA, 54

CCEMS, 55

CCEME, 56

EURFACE IMTERACTION, WAME=FRIC

R TR TR T P T P o P P R R TR R TR TR A T P T T A P PR R P P R T T T T P TR T FRICCION
HERICTION

0.5 Distancia entre
MCOMTACT PAIR, SMALL SLIDING, IMTERACTIOM=FRIC,HCRIT=L.0

CEMEN. PROTE superficies
T T T T e T T R T T T R T T R TR R T T

STEP INFO
TR R TR R R R R TR R R R R R Rl R TR R R R TR TR R R R R R R R R TR R R R R R TR R
HCOMTACT IMTERFEREMCE, TYPE=CONTACT PAIR
CEMEM, PROTE, 0. 05 Taolerancia
YEMD STEP

Figura F.4.14. Comandos de Abaqus para contacto superficie-superficie.

En este caso se analiza el efecto de la variable de tolerancia y de
la distancia entre las superficies hueso-implante en las frecuencias.

En las tablas T.4.11 y T.4.12 observamos valores de frecuencias
muy diferentes a lo esperado, esto se puede deber como hemos visto
en otros casos, a problemas de convergencia al imponer valores de
tolerancia y de distancia entre superficies, demasiado restrictivos.
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Frecuencias
1 0,001 0.1 0.5 quitandola

1 0 0 0 0 0

2 0 0 0 0 0

3 0 0 0 0 0

4 5,44E-04 5,44E-04 5,44E-04 5,44E-04 5,44E-04
5 8,29E-04 8,29E-04 8,29E-04 8,29E-04 8,29E-04
6 1.00E-03 1,.00E-03 1.00E-03 1.00E-03 1,.00E-03
T 190,43 190,43 190,43 190,43 190,43
8 233,79 233,79 233,79 233,79 233,79
9 1080,9 1080,9 1080,9 1080,9 1080,9
10 1470,8 1470,8 1470,8 1470,8 1470,8
11 1626 1626 1626 1626 1626
12 18879 18879 18879 18879 18879
13 2328.8 2328.8 2328.8 2328.8 23288
14 2916,8 2916,8 2916,8 2916,8 2916,8
15 3501,5 3501,5 3501,5 3501,5 3501,5

Tolerancia = 0,01

Tabla T.4.11. Para tolerancia (0,05) efecto de la distancia entre superficies en las frecuencias.

Frecuencias
1 0,001 0.1 05 quitandola

1 0 0 0 0 0

2 0 0 0 0 0

3 0 0 0 0 0

4 5,44E-04 5,44E-04 544E-04 5,44E-04 544E-04
5 8,29E-04 8,29E-04 8,29E-04 8,29E-04 82904
6 1,00E-03 1,00E-03 1,00E-03 1,00E-03 1,00E-03
7 190,43 190,43 190,43 190,43 190,43
8 233,79 233,79 233,79 233,79 233,79
9 1080,9 1080,9 1080,9 1080,9 1080,9
10 1470,8 1470,8 1470,8 1470,8 1470,8
11 1626 1626 1626 1626 1626
12 1887.9 1887,9 1887.9 1887,9 1887.9
13 2328.8 2328.8 2328.8 2328.8 2328.8
14 2916,8 2916,8 2916,8 2916,8 2916,8
15 3501,5 3501,5 3501,5 3501,5 3501,5

cadera no cementada

Tabla T.4.12. Para tolerancia (0,01) efecto de la distancia entre superficies en las frecuencias.
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Los casos analizados anteriormente son dos situaciones extremas. Por
un lado la interfaz hueso-implante completamente suelta que seria la
simulacién que se da nada mas colocar el implante. Por otro lado, la interfaz
hueso-implante completamente unida que se supone que es el estado perfecto
que la protesis deberia alcanzar. De esto se deduce la importancia de simular
el proceso entre ambas situaciones. Para ello se va a simular el proceso de
osteointegracion incorporando unos elementos entre hueso e implante en los
gue se implementa un modelo de interfaz (Moreo et al, 2006; Pérez et al,2006).

Esta subrutina (UEL de ABAQUS) va a simular el periodo de
recuperaciéon del paciente, desde su primer dia con el implante, hasta la
semana 25 de recuperacion. Se va a observar como afecta este proceso a las
frecuencias.

Se han tomado unos puntos de andlisis de frecuencias a lo largo de la
recuperacion y esos han sido: tras 1 semana, tras 7 semanas y tras 25
semanas (fin del periodo de andlisis, supuesta recuperacién completa). Una
vez realizado el proceso de osteointegracién, mediante el cual ha quedado
totalmente unida la prétesis al hueso, las frecuencias son muy similares al caso
que se estudio al principio de interfaz hueso-implante unida (ver tabla T.4.13).

Frecuencias Unido
Tras 1 semana Tras 7 semanas | Tras 25 semanas

1 171,2 284,29 286,2 110,53
2 258,95 505,29 506,49 137,02
3 639,75 757,47 759,45 623,67
4 10993 11754 11794 1087.7
5 12181 1364.8 13706 11946
6 22958 2519 25296 2423,7
7 2992 3074,7 3082,1 3082,1
8 33559 3480,6 3491,1 3450
g 4399 4527 .6 4536,5 4543,2
10 53242 54241 54343 54498
11 58122 5912 59194 5940,1
12 6973 70571 70625 70795
13 7006,8 71621 7178,1 72338
14 8100,7 8282,5 8301,8 8355,5
15 88099 9045 4 9060, 1 9120,2

Tabla T.4.13. Frecuencias analizadas para el proceso de osteointegracion.

Andlisis de vibraciones en una protesis de
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Tras el analisis realizado, si nos filamos en los ultimos valores de
frecuencias, podemos observar que a medida que van pasando las semanas,
las frecuencias se van acercando cada vez mas al valor de unido, también
podemos observar que se aprecia mucha diferencia de evolucién entre 1
semana y 7 semanas, que aunque el periodo son solo 6 semanas, las
frecuencias evolucionan entorno a 236 Hz, sin embargo, entre 7 semanas y 25
semanas que el periodo es mucho mas largo, de 18 semanas, la evolucién de
las frecuencias es de 15 Hz. Esto nos hace reflexionar que el primer periodo de
recuperacion, entorno a 7 semanas, es el mas importante porque es donde de
verdad se alcanzan los éxitos de la osteointegracion.

También podemos observar si nos fijamos en los valores de frecuencias
de las 25 semanas y el unido, que es muy complicada la perfeccion de la
osteointegracién, siempre podria estar la protesis mas unida al hueso, ya que
en el estudio de unido, se forz6 a que las dos superficies, hueso-implante,
estuvieran unidas.

Para ver la evolucion de la osteointegracion en las frecuencias ver
figura F.4.14.

PROCESO DE OSTEOINTEGRACION

10000 -

9000 -

8000 -

7000 -
@ 6000 - —— Tras 1 semana
7]
S | Tras 7 semanas
§ o —— Tras 25 semanas
£ 4000 |

2000 - —— Unido

2000 -

1000

0

1 3 5 7 9 1 13 15

N® frecuencias

Figura F.4.15. Representacién de valores de frecuencias para el proceso de osteointegracion.
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4.4.1. Mapas del grado de union.

Durante el proceso de osteointegracion, la union de la prétesis al hueso
va aumentando, es lo que se quiere ilustrar en la figura F.4.16.

STEFR IMICIAL STERPS INTERMEDIOS STER FINAL
0 semanas 25 semanas

Grado de unién rado de unidn Grada de unidn Grado de unién
(o 75 % (P 75 % [Py 75 % {Aeg: 75 %

+0,204 +0.433 +071 +100

+0,189 +0,403 +0,685 +0,945

<0174 +0,373 +0 519 +[ 586

+0,159 +0,343 +0 574 +0026

+0,144 +0313 +052 +0,766

+0,129 +0,262 +0 482 +0706

<0114 +0.252 +0436 + 046

+0,099 +0222 +0.390 0,585

+0.184 +0,192 +0,345 +0525

+0,069 +0,162 +0233 +0 465

+0,054 +0,131 +0,253 +0,405

+0,039 +0,101 +0,207 +0,345

<0024 +0,071 +0,181 +0205

Figura F.4.16. Proceso del grado de union.

Podemos observar como la zona que se une en mayor grado es la zona
media del vastago, siendo los extremos superior e inferior los que adquieren la
unién mas deébil.

Andlisis de vibraciones en una protesis de

cadera no cementada




CONCLUSIONES Y LINEAS FUTURAS Capitulo 5.

~ CAPITULO 5
CONCLUSIONES Y LINEAS FUTURAS

Andlisis de vibraciones en una protesis de

cadera no cementada



CONCLUSIONES Y LINEAS FUTURAS Capitulo 5.

5.1. INTRODUCCION.

En este capitulo se resume el trabajo realizado y las principales
conclusiones de la investigacion desarrollada en este Proyecto Fin de Carrera.
En primer lugar se comentaran las principales conclusiones obtenidas, que
aunque han sido expuestas individualmente, se hace necesario resumirlas de
forma global. Tras las conclusiones, se enumeraran algunas lineas de
desarrollo del proyecto como posible continuacién al trabajo de investigacion
desarrollado.

5.2. CONCLUSIONES.

En este apartado se presentan las conclusiones mas importantes que se
han extraido a partir de los resultados obtenidos.

1. Al realizar el andlisis de frecuencias, el fémur estd hecho de distintas
densidades de material, cuanto mayor sea el numero de grupos de
densidades medias, mas se acercaran las frecuencias a las reales.

2. El material del cual esta realizado la prétesis, nos afecta al analisis de
vibraciones.

3. El nivel de unidbn es mayor en la zona intermedia de la proétesis,
apareciendo zonas sueltas en los extremos proximal y distal.

4. La conclusion mas importante del proceso, es que podemos saber
mediante un analisis de vibraciones, el estado de osteointegracién en el
que se encuentra el implante.

5.3. LINEAS FUTURAS.

1. Analizar las vibraciones para los distintos tipos de prétesis que existen
en el mercado ya que este proyecto sélo se centra en la de tipo
Zweymilller.

2. Realizar ensayos de analisis de vibraciones in vivo, debido a que se
trata de un tipo de ensayo no destructivo y podria realizarse en las
revisiones periddicas de los pacientes.
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A.1. INTRODUCCION.

El hueso es un material poroso, heterogéneo y anisétropo. Ademas, es
un tejido vivo en constante cambio. Estos cambios que se producen en el
hueso son cambios morfolégicos en respuesta a la situacion mecéanica a la que
se encuentra solicitado, modificando su geometria externa y su estructura
interna. Este proceso adaptativo se conoce con el nombre de remodelacion
adaptativa. En concreto este proceso de remodelacion puede ser externo, en el
que la forma o geometria externa cambia con el tiempo, e interno, en el que las
propiedades del material cambian con el tiempo sin alterar su forma. Estos
procesos suceden simultaneamente.

En este proyecto se ha utilizado el modelo de remodelacion 6sea
desarrollado por Doblaré y Garcia [2001] para obtener las densidades iniciales
reales del hueso.

Por lo tanto, en este apéndice se hace una breve descripcién del hueso
para, finalmente, indicar los principios fundamentales que rigen este modelo de
remodelacion ésea.

A.2. BREVE DESCRIPCION DE LA ESTRUCTURA INTERNA DEL
HUESO.

El hueso es un tipo especial de tejido conjuntivo rigido, que actia de
soporte de los tejidos blandos del organismo. El tejido éseo esta formado por
una mezcla quimica de sales inorganicas (65 a 70 %) y varias sustancias
organicas (30 a 35 %).

Hueso Cortical 14217 0,32 150 822

Hueso Esponjoso 100 0,3 223

Tabla T.A.1. Caracteristicas mecanicas promedio del hueso (Jacobs [1994]).

Suele distinguirse, segun la porosidad y microestructura, entre hueso
compacto y esponjoso o trabecular (ver figura F.A.1).
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EWVOLUCION EXTERIOR EVOLUCION INTERNA DE LA
DE LA DIAFISIS ESTRUTURA OSEA

Pared compacta muy fina,
cavidad rmedular rellena de
hueso exponjoso

Tercio

Proximal
Linea
espiral

Cavidad
medular

Pared compacta gruesa,
cavidad medular amplia
hueso estrecha

Tercio Medio
LINEA ASPERA

Hueso cormpacto

— 8= Hueso esponjoso

Pared compacta muy fina,
cavidad medular rellena de
hueso exponjoso

Linea dspera

supracondiea

Lines
medizl

| Tercio Distal

Cavidad medular

Figura F.A.1. Esquema de la evolucién interna de la estructura.

Las propiedades mecénicas de ambos son diferentes, tanto su modulo
de elasticidad como su resistencia a la traccién y a la compresion (ver tabla
T.A.1). El hueso compacto o cortical aparece como una masa solida supuesta
en laminas, mientras que el trabecular consiste en un entramado de trabéculas
o laminillas 6seas con una distribucion tridimensional, creando cavidades
comunicadas, ocupadas por una red de tejido conjuntivo que recibe el nombre
de tejido medular.

Con el modelo remodelacién (Doblaré y Garcia [2001]) que se presenta
a continuacion se consigue partiendo de unas propiedades homogéneas del
hueso llegar a una distribucién de densidades bastante préxima a la real.

A.3. MODELO NUMERICO.

Doblaré y Garcia [2001] plantean la utilizacién de los conceptos de la
Mecénica del Dafio anisétropo como marco general para la formulacion del
problema de remodelacién ésea. Es de destacar que en este modelo el
estimulo no es una medida del microdano, sino que el estimulo vuelve a ser
una medida del estado de deformaciones local e instantaneo del hueso. Por
tanto, cuando se habla de variables de dafio, habrd que entender mejor,
variables internas microestructurales sin identificar con ningun dafo real.

Los conceptos de Mecanica del Dafio han sido planteados por varios
autores (Simo y Ju [1987]; Cordebois y Sideroff [1982]). Asi por ejemplo,
Cordebois y Sideroff [1982] extienden la idea del parametro de dano, que pasa
ahora a ser un tensor D y no un escalar, definiendo la tensién efectiva en la
forma general que conserva la simetria.

o |t

& =(1-D) 20(1—D)
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Esta expresion, segun demuestran Cordebois y Sideroff [1982], da lugar
a un tensor de comportamiento localmente ortétropo, cuyas direcciones
principales de ortotropia coinciden con los ejes principales del tensor de dafno
D.

Utilizando las ideas anteriores, particularmente la teoria de dafio
anis6tropo de Cordebois y Sideroff [1982], el presente modelo define el dario
como una medida del volumen de poros dentro del tejido 6seo, mientras que la
direccionalidad de la microestructura se cuantifica con el fabric tensor,
indicador de la anisotropia 6sea. Se considera pues como material con dafo
nulo la situacion ideal de hueso con porosidad nula que, supuesto el tejido éseo
como is6tropo, correspondera a un caso isétropo.

Es fundamental observar que el proceso de reabsorcién désea plantea
una correspondencia directa con el concepto de evolucién de dafo, mientras
que la formacion provoca la disminucién del dafo o lo que es lo mismo la
reparacion del material. Ello supone una diferencia importante con los modelos
de dafno clasico en los que se considera una evolucion del dafo siempre
positiva, consecuencia de la segunda ley de la termodinamica. Sin embargo, en
este caso, el dafno puede disminuir al existir aportes energéticos metabdlicos
no considerados en un modelo puramente mecanico.

Es importante resaltar también que el proceso de reabsorcién 6sea es
también diferente al de evolucion de dafo estandar, ya que en éste el dano
(densidad de fisuras) se incrementa como consecuencia de un estado
tensional elevado en una zona concreta, mientras que en el caso de
reabsorcion 6sea ésta se produce cuando el estado tensional es bajo. Ello dara
lugar a diferencias termodindmicas importantes.

Tal como se ha indicado, se eligen como variables internas
independientes la densidad aparente p, que cuantifica el grado de porosidad y
el fabric tensor H, que se considera normalizado tal que det H=1, y que
cuantifica el grado de anisotropia de la estructura ésea. Se define entonces el
tensor de dafo mediante la expresion.

T n

D=1-(5)5v4H

Y Rt

(A.2)

Con p la densidad méaxima del hueso cortical, B el pardmetro
experimental que relaciona el modulo elastico con la densidad aparente y A un
pardmetro de ajuste que se obtiene particularizando para el caso isétropo,
obteniéndose (Garcia [1999]) en funcion de los parametros de correlacion

(E=B(p)p ) y

Alg) = B(p}ﬁﬂ[ﬂ]—ﬂ(ﬁl}
"~ B(p)
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Al contrario que en el modelo de Standford (Jacobs et al. [1997]), las dos
variables internas consideradas son independientes y (A.2) cumple los
requisitos de una variable de dano, es decir D=0 para p= p y H =1 y D=1 para
p=0 independientemente del valor de H. Por comodidad se utiliza como
variable de trabajo el tensor H, definido como tensor de remodelacion.

H?=1-D = (£)7VAH
4 (A.4)
Utilizando la expresién (A.1) que en este caso queda como:
g=H 'eH ! (A.5)

se obtiene un tensor de comportamiento, tal como se indic6 anteriormente,
cuyas direcciones de ortotropia coinciden con los ejes principales del tensor de
dano D. Ademas, se puede calcular dicho tensor a partir de las direcciones y
los valores principales del tensor de dafo. Asi, en ejes principales de D, los
médulos elasticos principales del material, los coeficientes de Poisson y el
maodulo de rigidez se evaluan como (Cordebois y Sideroff [1982]).

1 . 1 1 ) Vi Ii . Yrrr - v 1
Er EH} Eyr Ey E HiHF, (A.6)
1 1+p 1
ZG[IH I H?Hfj (A7)

y analogamente para las otras dos direcciones, con H,, Hy, Hy los valores
principales del tensor de remodelacién. En las expresiones (A.6) y (A.7), Ey L/
son el médulo elastico y coeficiente de Poisson, respectivamente, del material
virgen is6tropo o de dafio nulo evaluados a partir de (E=B(p)p ).

El siguiente paso se refiere a la definicion del estimulo que, como se
indicd, se identifica con la variable termodinamica asociada al dafio D o, mejor
aun, al tensor de remodelacion H.

v - Op(eH) d'_;, do |
T AH Ao dH T (A.8)

con y la funcién energia libre, funcién de la deformacién, considerada
como la variable mecéanica independiente como es habitual en Mecanica del
Dano. Operando, se obtiene (Doblaré y Garcia [2001]).
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Y = 2|2 sym|(HeH)(He)] + Atr(H2%) sym[He]

(A.9)

con G Y A, los parametros de Lamé correspondientes al hueso ideal con
porosidad nula.

En funcion de este estimulo se plantean ahora los criterios de dano, es
decir, las condiciones bajo las cuales se activa el mecanismo de remodelacién
Osea. Se eligieron, en primera instancia, criterios cuadraticos en funcién del
estimulo (o de su inverso para el caso de reparacion), de forma que, para el
caso is6tropo, se identifiquen con el modelo isétropo de Stanford. Los criterios
propuestos en ambos casos son los siguientes:

r Y 2(1-w) U 1

_{}‘ = 7l m‘v BJ*"'”"J. /Ba=l/d (1.1;—:;)_],0'.1'[5_'53-:4!5 =~ []
1 - i 1/4 § ' S =2
_ ” - U’B 2_3/8 1135 3 (J . J*.l,.4 s ['L; _ _..)P{lb—d_j‘];.ﬁ <0

T J W)
ety (A.10)

Con J un nuevo tensor funcion del estimulo que cuantifica la importancia
del nivel de anisotropia en el criterio de dano, definido como:

L ‘ 1
J=(1-whitr(¥Y)-1+wdev(Y) =1 - 2u)tr(Y)=1+ wY
3 3
(A.11)
Con w € [0,1] de forma que w=0 conduce a un modelo de evolucion isétropa,

Suponiendo ahora una ley de evolucién de dafo o reparacién asociada,
se puede escribir la ley de flujo mediante:

Caso de reabsorcion ésea - H = —gff
_ Bat

T N g
Caso de formacién ésea : H = ,r;f g

(A.12)

Derivando directamente del criterio de dafo se obtiene la evolucién del tensor
de dano (Garcia [1999]).

Reabsorcion : H = pma"1 — wAY8I =3
Formacién : H = r:n:f ""m =Jw
(A.13)

con w, a" y o' definidos por:

—(1—2)i18 1+l
3 (A.14)
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. —VE{J_L . J—l}ﬁ-,-"d
0 =

a1/ A2—3 80104
2ntimy/Bj 271/ (A15)

af = \/Tﬁn”mx@ﬁﬂ_ﬁfﬁy“{.] : Jy3/4
(A.16)

A partir de la evolucion de la densidad propuesta por Bqaupré (Beaupré

et al. [1990]; Beaupré et al. [1990]) y definida en £ = krSuf | se determina
inmediatamente los valores de los parametros de consistencia:

Frn 34 kS, Bokm— oo
T daf ALB tr(H-2JHD) p l-w

r _ 38AYE ki S, p_1
B = T tr(H-21-7H) p J1-w
7]
(A.17)

Con lo que, en definitiva, la evolucién de la variable interna H queda
como

i e P o 36kiSy ___ py—3-
{ Reabsorcion : H = =2 .I—3H-J,-jp'] (0

35k1S, EJ ~

Formacion : H = g2

(A.18)

Es interesante analizar las propiedades que caracterizan este modelo.
Entre ellas destacan las siguientes cuya demostracién puede encontrarse en
Doblaré y Garcia [2001].

Propiedad 1. El término que cuantifica el endurecimiento depende
directamente del valor de la densidad aparente p y del parametro B y presenta
un limite para B=3,2 a partir del cual no aumenta. Segun los resultados
experimentales, B varia entre 2,5 y 3,2 por lo que “curiosamente” en este
modelo se identifica el incremento de B hasta este valor limite como un proceso
de saturacion del tejido 6seo en cuanto a rigidizacion, que coincidiria con los
valores experimentales deducidos para el hueso cortical.

Propiedad 2. Cuando el material es isétropo y se utiliza un criterio de
dano isétropo (w=0), el criterio resultante es idéntico al criterio is6tropo de
Stanford.

Propiedad 3. Considerando el criterio de forma general (w#0), partiendo
del hueso en estado isétropo y sometiéndolo a un estado tensional is6tropo, el
criterio de dafo es idéntico al del modelo de Stanford, salvo el factor (1-w).

Propiedad 4. Para el caso de formacion 6sea, con un fabric tensor
inicialmente isétropo H=1 y w=0,5 el tensor de dafio H evoluciona de forma
proporcional a la energia de deformacién segun cada direccidén principal de
tensién (o deformacién al ser un caso inicialmente is6tropo y coincidir ambas).
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En esta misma situacion para reabsorcidén, el tensor de dafo evoluciona
inversamente proporcional al cubo de la energia de formacién segun cada
direccion principal de tension.

Propiedad 5. Si el tensor de dano H se encuentra alineado (autovectores
coincidentes) con el tensor de tensiones (o con el de deformaciones ya que en
este caso las direcciones principales de todos ellos coinciden), se llega a una
situacion de equilibrio en cuanto a cambio de las direcciones principales, con lo
que el fabric tensor H, el tensor de darnio H, el tensor de comportamiento C, el
tensor de deformacion € y el de tensidn o se encuentran alineados tal como
indica, por ejemplo, Cowin a partir de datos experimentales (Odgaard et al.
[1997]; W. Roux [1895]).

Propiedad 6. Suponiendo que la superficie de remodelacion (reabsorcion
0 crecimiento) es convexa se cumple la condicibn de minima disipacion
mecanica (disipacion sin tener en cuenta el aporte metabdlico), es decir, la
condicion opuesta a la habitualmente utilizada en Mecanica de Dafno que
supone el cumplimiento del principio de maxima disipacién (Simo u Ju [1987]).
Ello supone una diferencia esencial entre el comportamiento de materiales
porosos (inertes) y materiales bioldgicos activos (adaptativos) que logran
minimizar la disipacion mecanica. Desde un punto de vista intuitivo, ello se
produce por la diferencia del comportamiento en cada caso: en materiales
porosos se produce la liberacién de energia por la aparicion de microfisuras en
la zona mas solicitada (sometida a mayor energia de deformacidén) mientras
qgue en reabsorcidn se produce en la zona de menor energia de deformacion
local.

Esta formulacién ha sido implementada en una subrutina de usuario para
material (UMAT) del programa comercial ABAQUS (Hibbit, Karlsson and
Sorensen, Inc. [2010]).

Debido a que la respuesta 6sea es muy lenta en comparacién con el
periodo de actuacién de las cargas se ha empleado un algoritmo explicito de
tipo forward Euler (Jacobs [1994]; Harrigan y Hamilton [1993]), utilizandose un
incremento de tiempo de un dia.

Andlisis de vibraciones en una protesis de
cadera no cementada

MODELO DE REMODELACION OSEA Anexo A.

67



INTERFAZ HUESO-IMPLANTE Anexo B.

ANEXO B
INTERFAZ HUESO-IMPLANTE
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B.1. MODELO NUMERICO PARA LA OSTEOINTEGRACION DE LA
INTERFAZ HUESO-IMPLANTE

Moreo et al. [2007 [1]] desarrollaron un modelo fenomenolégico capaz de
simular el comportamiento de una interfaz viva, tanto la osteointegracion como
el deterioro de la misma. El desplazamiento relativo entre implante y hueso es
la variable mecanica que controla ambos procesos (osteointegracion y dano).
La interfaz se simula por medio de elementos que conectan el hueso y el
implante con un espesor suficientemente pequeio con respecto a las
dimensiones globales del problema. En estos elementos, la relacion de
comportamiento se establece entre las tracciones normales y tangenciales y los
desplazamientos relativos entre las dos caras de la interfaz.

Inicialmente, el comportamiento mecanico de la interfaz es lineal seguido
de una pérdida de rigidez exponencial (ver figura F.B.1). El modelo se define en
términos de cuatro propiedades mecanicas de la interfaz hueso-implante en
cada direccion (i =1,2, normal y tangencial, respectivamente): Ky (rigidez
inicial), 8. (maximo desplazamiento relativo), G (energia de fallo de la interfaz)
y i (tension maxima de la interfaz) [2007[1]].

Las propiedades mecéanicas de la interfaz dependen de una variable de
estado en cada direccién i denominada grado de union, a;, cuyo valor puede
variar entre 0 (totalmente suelta), y 1 (implante completamente osteointegrado).
El grado de unién a; se define como el cociente entre la rigidez actual de la
interfaz K; y la maxima rigidez alcanzable Ky; (ver figura F.B.1). Se establece
ademas un grado de unién global a definido como el minimo entre los dos q;
[2007[1]].

En este trabajo, la ley que define la evolucibn del grado de
osteointegracion se ha modificado con respecto a la propuesta por Moreo et al.
[2007[1]], incorporando la dependencia de la velocidad de osteointegracion con
respecto al grado de osteointegracion:

(J'c,- = u-z-yr:d;.’” — iﬁi::l 1= 1.. 2 (A1)

donde 1 > 0 es el parametro que controla la velocidad de osteointegracion, ;™
es el valor maximo de desplazamiento relativo entre hueso e implante bajo el
cual se produce osteointegracion y d; es el desplazamiento relativo en cada
direccién entre hueso e implante.

El modelo para la interfaz hueso-implante sélo considera el dafo en la
interfaz bajo cargas de traccidén, nunca para cargas de compresion [2007[2]].
Es necesario ademas definir el contacto entre ambas superficies, hueso e
implante, en este caso sin friccidn entre las mismas, para evitar la penetracién
de una superficie en la otra bajo cargas de compresion.
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DE LA INTERFAZ HUESO-IMPLANTE Anexo B.

(c)
Figura F.B.1. Modelo constitutivo: (a) Direccion normal (b) Direccion tangencial (c) grado de
unioén. [2007[1]].

Los valores de los parametros mecanicos de la interfaz se han obtenido
a partir de varios estudios experimentales (tabla T.B.1). Al principio de la
simulacion el grado de osteointegracion de la interfaz hueso-implante se ha
supuesto de 0,05.
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MODELADO NUMERICO PARA LA OSTEOINTEGRACION
DE LA INTERFAZ HUESO-IMPLANTE

Parametros de la interfaz hueso-implante

Anexo B.

t, Tension dltima (MPa). gf:;ﬁ: e ;g; [25] [26]
K, Rigidezinicial (N/mm) g:a"l‘l’;‘:’“um g?gg P56l
B, Desplazamiento relativomaximo (mm). E:a"ﬁ;f‘"um 1"1'28 5] 28]
G, Energia de fallo (N/mm). g:a"l‘l’:’:’“um ‘1’:21 [25]  [26]
B Ley de fatiga (S-N} - Traccion y cizalladura 12,58 [27.28]

C Ley de fatiga (S-N} - Traccion y cizalladura -13,43 [27,28]

v Velocidad de osteointegracion (mm-1 s-1) 90104 [29]

Bost Limite maximo para Io_s desplgzamientos relativos para los 50 [30]

que se produce osteointegracion (pm}

Tabla T.B.1. Parametros de la interfaz hueso-implante.
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